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1 Einleitung 

 

„Das Auge gibt dem Körper Licht. 

Wenn dein Auge gesund ist, 

wird dein ganzer Körper hell sein.“ 

Matthäus 6.22 

Die Bedeutung des Augenlichtes für das Wohlbefinden wurde schon in frühen Zeiten 

erkannt und geschätzt. Jeder Mensch ist um die Gesundheit seines Auges bestrebt. 

Das Auge erlaubt dem Menschen die visuelle Wahrnehmung seiner Umgebung. Die 

Beeinträchtigungen des Sehapparates und vielmehr der Verlust des Sehvermögens 

können das alltägliche Leben schwerwiegend verändern. Die Anzahl der Patienten 

und die Vielzahl der Augenerkrankungen sind kontinuierlich steigend [1]. Der Anstieg 

ist auf der einen Seite durch die Fortschritte in der Medizin hinsichtlich verbesserter 

Diagnostik und der Weiterentwicklung des medizinischen Wissenstandes begründet. 

Auf der anderen Seite sind sich ständig ändernde Einflussfaktoren aus Umwelt und 

Alltag sowie vor allem die Zunahme der Lebenserwartung zu nennen. Um dem 

entgegen zu wirken, sind die Forschung und Entwicklung neuer Arzneistoffe und 

Therapieformen notwendig.  

Die Therapie von Erkrankungen des vorderen Augenabschnittes erfolgt heute 

überwiegend durch die topische Applikation von Augentropfen, die beispielsweise 

Antiinfektiva, Antiphlogistika oder Glaukommittel enthalten. Der applizierte Wirkstoff 

soll entweder auf der Hornhaut verbleiben, diese passieren um in die Vorderkammer 

des Auges zu gelangen oder in den Bindehautsack transportiert werden, um am 

jeweiligen Ort die gewünschte Wirkung zu erzielen. Ein bedeutender Vorteil dieser 

Applikationsform ist die leichte Anwendbarkeit durch den Patienten. Nachteilig sind 

die geringe Compliance und Bioverfügbarkeit des Wirkstoffes am angestrebten 

Wirkort. Innerhalb weniger Sekunden werden über 90 % der applizierten Dosis durch 

den Tränenfilm von der Hornhaut herunter gewaschen. Dieser Teil gelangt über den 

Nasen-Tränen-Kanal (Ductus nasolacrimalis) in den systemischen Kreislauf und 

verursacht teils drastische Nebenwirkungen [2]. Beispiele hierfür sind Müdigkeit und 

Depressionen. Des Weiteren ist die geringe Bioverfügbarkeit der Wirkstoffe auf die 
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Barrierefunktion der Kornea zurückzuführen. Der Aufbau der Kornea weist hydrophile 

als auch lipophile Schichten auf. Der Wirkstoff muss beide Eigenschaften besitzen 

um die Hornhaut passieren zu können [3]. Dieser Aspekt ist eine große 

Herausforderung in der Arzneimittelentwicklung. Um die durch die Kornea ausgeübte 

Barrierefunktion zu umgehen, besteht in der modernen Augenheilkunde die 

Möglichkeit Injektionen und Implantate in periphere Räume (zum Beispiel unter die 

Bindehaut) des Auges zu applizieren. Lokal appliziert soll der Arzneistoff direkt am 

Wirkort oder in unmittelbarer Umgebung des Applikationsortes seine 

pharmakologische Wirkung hervorrufen. Der Transport in den systemischen Kreislauf 

und damit die Gefahr von unerwünschten Nebenwirkungen soll durch die lokale 

Applikation gesenkt werden. Ein Fortschritt in der Entwicklung wurde mit 

wirkstoffbeladenen Implantaten erreicht. Diese sollen am Wirkort einen konstanten 

Wirkspiegel über einen längeren Zeitraum erzeugen. Ziel ist die Compliance der 

Patienten durch Verringerung der Mehrfachapplikation zu verbessern. Eine weitere 

Indikation der Injektionen und Implantate ist die Behandlung von pathologischen 

Veränderungen des hinteren Augenabschnittes. Dazu gehören Makulaödeme oder 

die altersbedingte Makuladegeneration. Ziel ist eine ausreichende Bioverfügbarkeit 

des Wirkstoffes am hinteren Augenabschnitt, die mit der topischen Applikation nicht 

erreicht werden kann. Eine Alternative sind Zubereitungen, die direkt in den 

Glaskörper (GK) appliziert werden [4]. Dabei handelt es sich um Injektionen von 

hochmolekularen Arzneistoffen sowie um Implantate mit verzögerter 

Wirkstofffreisetzung [5, 6].  

Gemäß dem deutschen Arzneimittelgesetz muss vor der Zulassung eines neuen 

Medikamentes dessen pharmazeutische Qualität, therapeutische Wirksamkeit, 

Unbedenklichkeit sowie ein günstiges Nutzen-Risiko-Verhältnis nachgewiesen 

werden. Um die Anforderungen zu erfüllen, werden in der frühen Phase der 

Entwicklung die Freisetzung aus wirkstofffreisetzenden Systemen und das Verhalten 

des neuen Wirkstoffes am Zielorgan untersucht. Methoden des europäischen und 

amerikanischen Arzneibuchs und Test-Setups in der aktuellen wissenschaftlichen 

Literatur dienen im Rahmen der Qualitätskontrolle lediglich zur In vitro-

Charakterisierung von Freisetzungsprofilen zum Beispiel von Implantaten mit 

veränderter Wirkstofffreisetzung. Diese In vitro-Methoden sind aufgrund des 

Verwendungszweckes und der hohen Standardisierung den physiologischen und 

pathophysiologischen Zustände des Auges nicht ausreichend angepasst [7, 8]. 
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Unterschiede zu der In vivo-Situation bestehen beispielsweise in der Verwendung 

von nicht physiologischen Medien oder zu großen Volumina der verwendeten 

Freisetzungsmedien. Aufgrund des Mangels an In vitro-Testmethoden wird nach der 

groben In vitro-Charakterisierung schnell zu In vivo-Studien mit Tiermodellen 

übergegangen. Vergleichend zu den In vitro-Methoden, spiegeln Tiermodelle die 

In vivo-Bedingungen realitätsnaher wieder. Aufgrund von meist anatomischen 

Unterschieden muss die Übertragbarkeit der in Tierstudien gewonnenen Ergebnisse 

auf den Menschen unter Vorsicht erfolgen. Diese Studien werden aus ethischen 

Gesichtspunkten kontrovers diskutiert [9]. Mit Hilfe von biorelevanten In vitro-

Methoden könnten im frühen Entwicklungsstatus die Anzahl von Tierstudien reduziert 

werden und aufgrund der gewonnenen Erkenntnisse aus den In vitro-Tests 

Modifizierungen der neu entwickelten Injektionen und Implantate frühzeitig 

vorgenommen werden. Erst nach erfolgreicher In vitro-Testung unter biorelevanten 

Bedingungen würde die Auswahl des richtigen Tiermodells erfolgen. Auf diese Weise 

können die Anzahl der Tierexperimente minimiert, sowie Zeit und Kosten eingespart 

werden.  

Biorelevante In vitro-Methoden zur Charakterisierung von periokularen und 

intravitrealen Injektionen und Implantaten werden in der wissenschaftlichen Literatur 

wenig beschrieben. Beeinflussende Faktoren wie die umgebenden Gewebe 

(insbesondere deren Beschaffenheit und Fläche), der okulare Blutfluss oder der 

Einfluss der Augenbewegung werden bei Studien oftmals nicht berücksichtigt. In der 

vorliegenden Dissertationsarbeit sollen In vitro-Methoden entwickelt werden, die die 

In vivo-Situation nachbilden und die beeinflussenden Parameter berücksichtigen.  

Zur Entwicklung biorelevanter In vitro-Test-Methoden für periokulare und intravitreale 

Arzneiformen ist das Verständnis der Anatomie, Physiologie und Pathophysiologie 

verschiedener Abschnitte des Auges von grundlegender Bedeutung. Im Weiteren 

werden die für diese Arbeit relevanten Aspekte kurz erläutert. 

1.1 Ausgewählte Aspekte der Anatomie, Physiologie und 

Pathophysiologie des Auges 

Das Auge stellt eines der fünf „klassischen“ Sinnesorgane des Menschen dar. Die 

Hauptfunktion des Auges ist das Sehen. Es ermöglicht dem Menschen die visuelle 

Erfassung seiner Umgebung.  
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Der Augapfel (Bulbus oculi) besitzt eine kugelförmige Gestalt und ist in das orbitale 

Fettgewebe eingebettet. Begrenzt wird er im hinteren und seitlichen Bereich durch 

den Schädelknochen und nach vorne durch die Augenlider. Aus anatomischer Sicht 

wird der Augapfel in den vorderen und hinteren Augenabschnitt gegliedert. Der 

vordere Abschnitt besteht aus der Sklera (Lederhaut), der Konjunktiva (Bindehaut), 

der Kornea (Hornhaut), der Iris (Regenbogenhaut), dem Corpus ciliare (Ziliarkörper) 

und der Linse (Lens). Die Hohlräume des vorderen Augenabschnittes bilden die 

Vorder- und Hinterkammer, die jeweils mit Kammerwasser gefüllt sind. Der hintere 

Abschnitt des Auges besteht aus der Choroidea (Aderhaut), der Retina (Netzhaut) 

und dem Corpus vitreum (Glaskörper, GK) [3].  

 

 

Abbildung 1: Anatomie des Auges [3]. 

 

Im Rahmen dieser Dissertation sind die Konjunktiva, die Sklera, die Choroidea sowie 

der GK von besonderer Bedeutung. Folglich wird auf diese Gewebe detaillierter 

eingegangen.  

Die Konjunktiva ist eine transparente Schleimhautschicht, die die oberste Schicht des 

Augapfels bildet und diesen zu einem Drittel seiner Gesamtfläche bedeckt [10]. Die 

Konjunktiva besteht aus zwei Schichten: dem äußeren Epithel und dem darunter 

liegenden Stroma [11]. Das Epithel umfasst 5-15 Zellschichten, deren Einzelzellen 

durch tight junctions miteinander verbunden sind. Tight junctions spielen eine 

wichtige Rolle in der Barrierefunktion der Konjunktiva. Zusätzlich befinden sich im 

Epithel schleimproduzierende Becherzellen. Der Schleim wird an die Hornhaut 
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abgeben und ermöglicht eine Haftung des Tränenfilms an der Augenoberfläche [3]. 

Das Stroma enthält Nerven, lymphatische Gefäße und Blutgefäße. Die Lymphe 

enthält unter anderem bakterizide Substanzen, Immunglobuline, Interferone und 

Prostaglandine. Diese körpereigenen Stoffe tragen zur Abwehr äußerer Einflüsse bei 

und schützen das Innere des Auges [12]. Die Blutgefäße gewährleisten eine 

Versorgung des Gewebes mit Sauerstoff und Nährstoffen.  

Unter der Konjunktiva befindet sich die Sklera. Diese besteht aus einem dichten, 

weißen und sehr festen Gewebe und bildet bis zu 95 % der Augenoberfläche [8]. Das 

Bindegewebe umfasst nur einen sehr geringen Anteil an Nerven und Gefäßen. Durch 

die feste und belastbare Struktur schützt die Sklera die darunter liegenden Schichten 

vor allem vor mechanischen Einflüssen [3].  

Direkt an die Sklera grenzt die Choroidea. Die Choroidea enthält hauptsächlich 

Blutgefäße und ist eines der am stärksten durchbluteten Gewebe des Menschen [13]. 

Aufgrund der hohen Anzahl an Kapillaren und der damit hohen Bluttransportrate trägt 

die Choroidea zur Versorgung der Retina, zur Thermoregulation durch die Abfuhr von 

Wärme und zur Regulierung des Augeninnendruckes bei. Die Choroidea wird aus der 

Suprachoroidea, aus zwei Gefäßschichten (Haller’s und Sattler’s), der 

Choriocapillaris und der Bruch’s Membran gebildet. Die Suprachoroidea bildet die 

Transitzone zwischen Choroidea und Sklera. Sie enthält vor allem Kollagen. Die 

Gefäßschichten sowie die Choriocapillaris enthalten ein vielfach verzweigtes 

Netzwerk aus feinen Kapillaren durch die durchschnittlich 600 µL/min Blut fließen [3, 

13-15]. Die Bruch-Membran bildet die Grenzfläche zum retinalen Pigmentepithel.  

Der GK ist ein transparentes, klares und gelartiges System. Er umfasst ein Volumen 

von circa 4 mL und nimmt damit zwei Drittel des Augenvolumens ein [16]. Mit einem 

Anteil von 98-99 % ist Wasser der Hauptbestandteil des GKs. Für die 

Wasserbindungskapazität beziehungsweise die Ausbildung des gallertartigen 

Gelnetzwerkes sind hauptsächlich Proteoglykane verantwortlich. Die Hyaluronsäure 

stellt dabei den wichtigsten Vertreter dieser Gruppe dar. Verschiedene Kollagentypen 

tragen zur Bildung des Gerüstes des GKs bei. Weitere Bestandteile sind Albumin, 

Eisen-bindende Proteine, Fibrillin, Chondroitin-Sulfat, Ascorbinsäure und diverse 

Aminosäuren [17, 18]. Das gallertartige Gelgerüst eines Neugeborenen füllt zu fast 

100 % den GK-Raum aus. Mit fortschreitendem Alter nimmt dieser Anteil des GKs ab 

und es entstehen mit Kammerwasser gefüllte Bereiche (Abbildung 2). Der flüssige 
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Anteil beträgt bei Jugendlichen bereits bis zu 20 %. Im hohen Alter (70-80 Jahre) 

kann eine Gleichverteilung von gelartigen und flüssigen Kompartimenten vorliegen 

[19]. Die Folge dieser Verflüssigung ist eine Ablösung des GKs von der Netzhaut. 

Dieser Prozess wird als altersbedingte Glaskörperablösung (posterior vitreous 

detachment, PVD) bezeichnet.  

 

Abbildung 2: Fortschritt der altersbedingten Glaskörperablösung [20]. 

Die Hydromechanik der gelartigen und flüssigen Anteile des GKs wird unter anderem 

durch die Bewegung des Auges beeinflusst. Die Bewegung des Auges wird über 

sechs äußere, quergestreifte Augenmuskeln (Musculus rectus medialis und lateralis, 

Musculus rectus superior und inferior, Musculus obliquus superior und inferior) 

gesteuert. Sie werden durch drei Hirnnerven (Nervus oculomotorius, Nervus 

trochlearis, Nervus abducens) innerviert und laufen trichterförmig in der Augenhöhle 

zusammen. Die Koordination der Augenbewegungen erfolgt durch konjugierte, 

Vergenz- und Torsionsbewegungen. Im Falle einer konjugierten Bewegung gleiten 

beide Augen jeweils zusammen in die gleiche Richtung. Bewegungen, bei denen 

sich die Augen spiegelbildlich zur Sagittalebene des Kopfes bewegen werden als 

Vergenzbewegungen bezeichnet. Hierbei wird in Konvergenz- und 

Divergenzbewegung unterschieden. Drehungen um die eigene Achse werden als 

Torsionsbewegungen bezeichnet. Eine weitere Einteilung der Augenbewegungen 

erfolgt hinsichtlich der Geschwindigkeiten und Amplituden (=Streckendifferenz). Sie 

werden in drei Klassen unterschieden: Sakkaden, Mikrosakkaden und 

Folgebewegungen [3]. Sakkaden sind durch hohe Winkelgeschwindigkeiten 

(> 500 °/s) gekennzeichnet. Die schnellsten Augenbewegungen stellen die 

Mikrosakkaden dar. Neben der hohen Geschwindigkeit sind kurze Amplituden (4 °) 

charakteristisch für diese Bewegungsart [20]. Zwischen den Sakkaden sind 

Fixationsperioden mit einer Dauer von 0,2-0,6 s zu finden. Während dieser 

Zeitspanne findet die retinale Signalaufnahme und somit die Gestaltswahrnehmung 

statt [3]. Eine weitere Klasse bilden die Folgebewegungen, die durch langsamere 
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Geschwindigkeiten (~100 °/s) und längere Amplituden (17 °) gekennzeichnet sind 

[21]. 

1.2 Periokulare und intravitreale Wirkstofffreisetzungssysteme und deren 

In vitro-Charakterisierung 

In der modernen Augenheilkunde gibt es unterschiedliche Applikationswege um den 

Arzneistoff an den gewünschten Zielort am beziehungsweise im Auge zu befördern. 

Neben der topischen Applikation von Augentropfen und von wirkstoffhaltigen Linsen 

auf die Hornhaut oder in den Bindehautsack ist das Interesse an periokularen und 

intravitrealen Injektionen und Implantaten stark gestiegen. Dieser Abschnitt gibt 

einen Einblick über ausgewählte Alternativen zur topischen Applikation von 

Ophthalmika auf die Kornea und deren In vitro-Charakterisierung. 

Die Bereiche unter der Konjunktiva (subkonjunktival), innerhalb der Sklera 

(intraskleral) und des Tenon’schen Raumes werden als periokulare Bereiche 

bezeichnet [22]. Im Vergleich zur Kornea besitzen die Konjunktiva und die Sklera 

höhere Permeabilitäten und größere Oberflächen [10, 11]. Diese Konstellation bietet 

hervorragende Voraussetzungen für den Einsatz von subkonjunktivalen oder 

intraskleralen Injektionen oder Implantaten. Zum aktuellen Zeitpunkt sind keine 

solcher Präparate vom Bundesministerium für Arzneimittel und Medizinprodukte, von 

der amerikanischen Behörde für Lebensmittelüberwachung und Arzneimittel-

zulassung (FDA) und der europäischen Arzneimittelagentur (EMA) zugelassen und 

somit nicht für den therapeutischen Einsatz verfügbar. Dennoch sind viele 

Innovationen und Ideen in der wissenschaftlichen Literatur zu finden. Sabzevari et. al 

[23] berichten von einem bioabbaubaren, mit Triamcinolonacetonid beladenen 

Nanopartikel-System, das unter die Bindehaut injiziert werden soll. Das System soll 

in der Behandlung der Endotoxin-induzierten Uveitis eingesetzt werden. Die 

Charakterisierung der Freisetzung des Arzneistoffes aus dem Implantat in ein 

wässriges, gerührtes Medium erfolgte mit der offizinellen Blattrührer-Apparatur. Die 

Vorratsgefäße der Apparatur beinhalteten 500 mL „Balanced Salt Solution“ (BSS), 

durch dessen Verwendung die Tränenflüssigkeit in seiner Elektrolyt-

zusammensetzung simuliert wurde. Das Volumen von 500 mL spiegelt die Situation 

in vivo nicht wieder. In vitro werden Sink-Bedingungen erreicht, in vivo sind die 

intraokularen Flüssigkeitsmengen deutlich geringer und kaum Durchmischung 

vorhanden. Ein Beispiel für ein subkonjunktivales Implantat ist eine injizierbare 
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Scheibe von Natu et. al [24]. Mit dem Wirkstoff Dorzolamid beladen soll dieses 

Implantat in der Glaukom-Therapie seine Anwendung finden. Die In vitro- 

Wirkstofffreisetzung erfolgte in mit 10 mL Phosphatpuffer gefüllten 

Bechergläsern [24]. Die beschriebenen Methoden eignen sich für die In vitro-

Charakterisierung der Wirkstofffreisetzung aus dem entsprechenden Depotsystem im 

frühen Entwicklungsstadium. Im Vergleich zu der Publikation von Sabzevari et. al [23] 

verwendeten Natu et. al [24] ein reduziertes Volumen von 10 mL. Dennoch sind im 

Injektionsbereich zwischen Konjunktiva und Sklera keine großen Flüssigkeitsmengen 

von 10 mL vorhanden. In vivo ist der Zwischenbereich mit nur wenigen Mikrolitern 

gefüllt. Die Methoden zur In vitro-Freisetzung in beiden Studien enthielten 

biorelevante Medien. Eine Annäherung an die Volumina in vivo ist wünschenswert, 

um bessere Vorhersagen über das Freisetzungsverhalten am späteren 

Applikationsort zu erhalten. Die offizinellen Testverfahren mit der Blattrührer-

Apparatur unter Sink-Bedingungen stellen standardisierte Methoden dar. Sie können 

im Bereich der frühen Entwicklungsphase oder in der Qualitätssicherung für die 

Charakterisierung von Implantaten mit modifizierter Wirkstofffreisetzung eingesetzt 

werden. Im amerikanischen Arzneibuch (United States Pharmacopeia, USP) wird 

eine standardisierte In vitro-Methode (USP 36) zur Prüfung der Gleichförmigkeit der 

Wirkstoffabgabe und des Gehaltes eines Pilocarpin-enthaltenden okularen Systems 

beschrieben. Dabei wird das System am oberen Ende eines geeigneten porösen 

Halter befestigt, der in ein mit 27,0 mL Puffer gefülltes Gefäß gebracht wird. Die 

Gefäße werden verschlossen und auf einen Schüttler gestellt. Nach definierten 

Zeitpunkten werden Proben aus dem Freisetzungsmedium entnommen und diese 

quantitativ bestimmt [25]. Durch die Standardisierung der Methode ist eine hohe 

Reproduzierbarkeit gegeben, sodass die Methode in der Routineprüfung der 

Gleichförmigkeit und des Gehaltes der Implantate gut geeignet ist.  

In vivo ist ein großer Einfluss der angrenzenden Membranen und Gefäßsysteme auf 

die Freisetzung und Verteilung des subkonjunktival freigesetzten Arzneistoffes zu 

erwarten. Dieser Aspekt wurde in den beschriebenen Studien nicht berücksichtigt. 

Die Verwendung von Franz-Diffusions-Zellen erlaubt durch Einspannen von 

natürlichen Geweben (zum Beispiel Konjunktiva oder Sklera [26, 27]) oder 

synthetischen Membranen die Bestimmung der Permeabilitätskoeffizienten 

bestimmter Wirkstoffe und Wirkstofffreisetzungssystemen. Somit kann die 

Barrierefunktion der entsprechenden Membran beziehungsweise des Gewebes 
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untersucht und experimentell berücksichtigt werden. Membranen aus Cellophan, 

verschiedene Dialysemembranen oder Membranen aus Cellulosenitrat fanden dabei 

Anwendung. Deren Vergleichbarkeit mit den natürlichen Geweben wurde in den 

Veröffentlichungen jedoch nicht diskutiert [28-30]. In den bisherigen beschriebenen 

In vitro-Methoden wurde versucht den Einfluss der Gewebe auf die 

Wirkstoffverteilung zu berücksichtigen. Einen weiteren Einfluss auf die Freisetzung 

und Verteilung besitzt der Blutfluss der konjunktivalen und choroidalen 

Blutgefäßsysteme [31]. Die Berücksichtigung eines Mediumflusses entlang eines 

ophthalmologischen Implantates wurde mit einer Durchflussapparatur von Pandit et 

al. realisiert [32]. Die Apparatur besteht aus zwei Platten, die übereinander gelagert 

sind. Die Unterplatte besitzt ein Probenreservoir, welches mit einem Netz von dem 

perfundierten Flusskanal (0,8 mL/h) in der oberen Platte getrennt ist. Das Netz 

verhindert eine Umlagerung des zu testenden Implantates, steuert die Verteilung des 

Wirkstoffes in den anliegenden Flusskanal jedoch nicht. Mit Lumitect® ist ein 

episklerales, aus einer Silikon-Matrix bestehendes Implantat in der klinischen 

Phase 3 der Entwicklung. Dieses Implantat wurde entwickelt, um unter die Bindehaut 

appliziert zu werden und Cyclosporin über einen Zeitraum von bis zu 3 Jahren an das 

umgebende Gewebe kontinuierlich abzugeben [8]. Nachteil des Systems ist ein 

zusätzlicher operativer Eingriff um das Implantat nach Erschöpfung des 

Wirkstoffreservoirs zu entfernen.  

Eine Möglichkeit der intraokularen Applikation ist die Gabe von Injektionen und 

Implantaten direkt in den GK. Im Vergleich zu den periokularen Ansätzen ist die 

intravitreale Therapie in der klinischen Praxis bereits etabliert. Beispielsweise sind 

mit Lucentis® und Eylea® intravitreale Injektionen mit hochmolekularen Wirkstoffen 

(Ranibizumab, Afibercept) in der Therapie der altersbedingten Makuladegeneration 

etabliert. Die Charakterisierung der Verteilung dieser makromolekularen 

Zubereitungen im GK bleibt bisher dem Tiermodell vorbehalten [33]. Lediglich die 

Analyse der pharmakologischen Aktivität wird mit Hilfe von In vitro-Essays 

durchgeführt [34]. Seit 2010 ist mit Ozurdex® das erste intravitreale Implantat auf 

dem deutschen Markt verfügbar. Es handelt sich um ein mit 700 µg Dexamethason 

beladenes, bioabbaubares Implantat. Die Bestimmung der Pharmakokinetik erfolgte 

an Affen. Dabei wurde die höchste Konzentration von Dexamethason im GK und 

Netzhaut nach 60 Tagen ermittelt. Bis zu 180 Tagen im GK und 210 Tagen an der 

Netzhaut konnte die Konzentration der entnommenen Proben innerhalb der 
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Bestimmungsgrenze bestimmt werden, sodass eine therapeutisch wirksame 

Konzentration am Wirkort bis zu 180 Tagen gewährleistet sein soll [6]. Iluvien™, ein 

weiteres intravitreales Implantat, enthält 190 µg Fluocinolonacetonid und ist seit 2013 

in Deutschland zugelassen. Die Wirkstofffreigabe soll täglich 0,2 µg über 3 Jahre 

betragen [35]. Im Vergleich zu Ozurdex® ist Iluvien™ nicht bioabbaubar und muss, 

wenn nötig, operativ entfernt werden. Beide finden in der Behandlung des 

diabetischen Makulaödems Anwendung. Für diese intravitrealen Zubereitungen 

wurden in der wissenschaftlichen Literatur neben In vivo-Versuchen [6] bisher keine 

In vitro-Tests zur Aufklärung der Wirkstofffreisetzungs- und Verteilungsprozesse 

veröffentlicht.  

Als eine standardisierte Methode zur Prüfung der Wirkstofffreisetzung aus 

intravitrealen Implantaten wird die USP 4-Apparatur genutzt [36]. Dabei wird Puffer 

durch eine Durchflusszelle gepumpt. Die Zellen sind in verschiedenen Volumina 

erhältlich, zum Beispiel für Implantate oder wirkstoffhaltige Linsen, erhältlich [37]. In 

diesem System können Volumina von 5 mL bis zu mehreren Litern verwendet 

werden, wobei die geringeren Volumina die Flüssigkeitsverhältnisse am Auge näher 

wiederspiegeln.  

Die aktuelle Situation zeigt, dass viele Innovationen im Bereich der periokularen und 

intravitrealen Injektionen und Implantate vorhanden sind. Für die Charakterisierung 

der Wirkstofffreisetzung in der Entwicklungsphase sowie im Rahmen der 

Qualitätskontrolle existieren bereits die beschriebenen In vitro-Methoden. Um 

Aussagen über das Freisetzungs- und Verteilungsverhalten der Wirkstoffe näher den 

Bedingungen des späteren Implantationsort in vitro zu erhalten, ist eine Annäherung 

an die In vivo-Situation notwendig.  
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1.3 Zielstellung 

Im Rahmen dieser Arbeit sollten In vitro-Modelle zur Charakterisierung von 

periokularen und intravitrealen Injektionen und Implantaten entwickelt werden. Die zu 

entwickelnden Modelle sollten Einzelaspekte der In vivo-Situation am und im Auge 

mit einfachen Methoden bestmöglich reproduzieren, um kritische und für die 

Wirkstoffverteilung relevante Faktoren zu untersuchen. Um die 

Permeabilitätseigenschaften der natürlichen Membranen zu simulieren,  sollten zu 

Beginn der vorliegenden Forschungsarbeit die Permeabilitätskoeffizienten 

ophthalmologisch verwendeter Arzneistoffe für die natürlichen Gewebe des 

Schweine-, Kaninchen- und Rinderauges mit dem Ussing-Kammer-System bestimmt 

werden. Die erhaltenen Permeabilitätskoeffizienten dienten als Referenzwerte, um 

daraufhin synthetische Membranen für den Gebrauch in einem In vitro-Testsystem 

identifizieren zu können, die mit den natürlichen Geweben in der Permeabilität 

korrespondieren. Nach der Identifizierung der synthetischen Membranen sollte die 

Entwicklung eines Modells zur Simulation der Verteilung von Wirkstoffen in den 

verschiedenen Teilen des Auges unter Integration der synthetischen Membranen in 

den Testaufbau vorangetrieben werden. Bei der Entwicklung des Modells lag der 

Fokus auf die Charakterisierung möglicher Einflüsse der verfügbaren 

Diffusionsfläche, des okularen Blutflusses und der umgebenden Membranen. Mit 

Hilfe der Ergebnisse sollen Aussagen zur Verteilung des injizierten Wirkstoffes am 

Injektionsort getroffen werden können.  

Die Anzahl der Zulassung von intravitrealen Arzneiformen ist in den letzten Jahren 

stark gestiegen. Daher sollte ein In vitro-Modell zur Charakterisierung der 

intravitrealen Arzneiformen unter Berücksichtigung von Form, Größe und 

physikochemischen Eigenschaften des GK entwickelt werden. Eine Anforderung an 

das Modell war die Realisierung von In vitro-Untersuchungen zur Wirkstoffverteilung 

nach intravitrealer Applikation in den intakten GK und unter der Situation der hinteren 

Glaskörperablösung. Der Einfluss der Augenbewegung auf die intravitreale 

Verteilung sollte ebenfalls mit dem zu entwickelnden Modell untersucht werden 

können.  

Mit Hilfe der neu entwickelten Modelle sollte die In vitro-Charakterisierung von 

periokularen und intravitrealen Injektionen und Implantaten unter biorelevanten 

Bedingungen erfolgen. 
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2 Material und Methoden 

2.1 Arzneistoffe und Modell-Substanzen 

2.1.1 Lidocain-Hydrochlorid 

Lidocain-Hydrochlorid (LID) ist ein weißes, kristallines Pulver mit leicht bitterem 

Geschmack. Die relative Molekülmasse beträgt 288,8 g/mol. LID ist in Wasser und 

Ethanol sehr leicht löslich (>1000 g/L Lösungsmittel) [38]. In der Augenheilkunde 

wurde LID als Lokalanästhetikum eingesetzt. Heute finden Derivate des LID, wie zum 

Beispiel Tetracain-Hydrochlorid und Oxybuprocain-Hydrochlorid, in Form von 

Augentropfen, in der Oberflächenanästhesie der Konjunktiva und Kornea 

Anwendung. Die genannten Lokalanästhetika sind gut gewebegängig und reichern 

sich in den Membranen der sensiblen Nervenendigungen an. Hier blockieren sie die 

spannungsabhängigen Natriumkanäle, wodurch eine Reizweiterleitung unterbunden 

wird. Bei längerer Einwirkung und Penetration durch die Kornea findet eine lokale 

Betäubung der Vorderkammer des Auges statt, bei der Kataraktoperationen 

durchgeführt werden können. Bei zu häufiger Anwendung oder bei der Applikation zu 

hoher Dosen kommt es zur irreversiblen Schädigung der Kornea [3].  

2.1.2 Timololmaleat 

Timolol gehört zu der Gruppe der selektiven Betablocker. In der Praxis wird Timolol 

in Form des Maleat-Salzes in der Therapie des Glaukoms angewendet. Durch 

Blockierung der Betarezeptoren am Ziliarkörper wird die Kammerwasserproduktion 

vermindert und damit der Augeninnendruck gesenkt. Das Timololmaleat (TIM) ist ein 

weißes, kristallines Pulver und löslich in Wasser und Ethanol. TIM besitzt eine 

relative Molekülmasse von 432,5 g/mol [3, 38].  

2.1.3 Ciprofloxacin-Hydrochlorid 

Ciprofloxacin-Hydrochlorid (CIP), ein weißes, geruchloses Pulver, ist eine hydrophile 

Substanz und besitzt eine relative Molekülmasse von 367,8 g/mol. CIP ist ein 

Antibiotikum aus der Gruppe der Fluorchinolone. Diese Antibiotika-Gruppe hemmt 

das Enzym Gyrase der Bakterien, wodurch die DNA-Replikation und ihre Zellteilung 

verhindert werden [38]. In der Augenheilkunde wird CIP in Form von Augentropfen in 

der Therapie von Hornhautulcera und der bakteriellen Konjunktivitis eingesetzt [3]. 
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2.1.4 Dexamethason 

Dexamethason (DX) ist ein weißes, kristallines Pulver und gehört zu der Gruppe der 

Glukokortikoide. DX ist in Wasser praktisch unlöslich und in Ethanol wenig löslich [3, 

38]. Die Molekularmasse beträgt 392,5 g/mol.  Das stark wirksame Steroid wird in der 

Augenheilkunde in der Therapie von entzündlichen Erkrankungen als 

Standardmedikation eingesetzt [3]. Weitere Indikationsgebiete sind beispielsweise 

nicht entzündliche Erkrankungen des hinteren Augenabschnittes. Dazu zählen die 

altersbedingte Makuladegeneration und das Makulaödem [39]. Um eine effektive 

Wirkstoffkonzentration am hinteren Augenabschnitt zur erzielen, wird DX in Form von 

Lösungen, Suspensionen oder inkorporiert in ein Implantat direkt in den GK injiziert.  

2.1.5 Fluorescein-Natrium 

Fluorescein-Natrium (FS) ist ein orangerotes, geruchsloses Pulver, das in Wasser 

leicht löslich (100 bis 1000 g/L Wasser) ist und eine Molekularmasse von 

376,27 g/mol hat. FS gehört zu der Gruppe der Xanthenfarbstoffe. Die wässrige 

Lösung besitzt eine charakteristische gelb-grüne Färbung. Durch seine Fähigkeit zur 

Fluoreszenz wird FS in 2-prozentiger Lösung lokal zur Diagnose von 

Kornealdefekten und intravenös in der Angiographie des Augenhintergrundes 

eingesetzt [3, 38]. Die Maxima der Exzitationswellenlänge und Emissionswellenlänge 

des Fluoreszenzfarbstoffes liegen bei 485 nm und 538 nm.  

2.1.6 Fluorescein-Isothiocyanat-Dextrane  

Dextrane stellen hochmolekulare Polysaccharide dar, die von bestimmten 

Mikroorganismen, zum Beispiel von Leuconostoc mesenteroides aus Saccharose,  

synthetisiert werden. Die Polysaccharide bestehen aus D-Glukoseeinheiten, die 

meist 1,6-glykosidisch miteinander verbunden sind [38]. In der biotechnologischen 

Industrie werden Dextrane in gesteuerten Fermentationsprozessen mit gezielten 

Molekularmassen hergestellt. Um hochmolekulare Strukturen wie Antikörper in 

In vitro- Experimenten zu simulieren, werden fluoreszenz-markierte Dextrane 

angewendet. Dabei wird Fluorescein-Isothiocyanat (FITC) an die Dextrane 

unterschiedlicher Massen gebunden. In dieser Arbeit finden FITC-Dextrane mit 

Molekülmassen von 4000, 20000 und 150000 g/mol Anwendung.  
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2.1.7 Antikörper 

Zur Therapie der neovaskulären altersbedingten Makuladegeneration (AMD) ist das 

Antikörperfragment Ranibizumab (Lucentis®) zugelassen. Der Antikörper 

Bevacizumab (Avastin®) wird im Off-Label Gebrauch angewendet. Durch spezifische 

Blockade der Bindung des vaskulären endothelialen Wachstumsfaktors (VEGF) an 

seinen Rezeptor wird die Neubildung von Gefäßen vermindert. Sie gilt als 

Hauptursache der AMD [33]. Als Substitut für die klinisch verwendeten Antikörper 

wurde in dieser Arbeit ein fluoreszenz-markierter Ziege anti-Human IgG (H+L)-FITC 

Antikörper ausgewählt. Die Maxima der Exzitationswellenlänge und 

Emissionswellenlänge des fluoreszenz-markierten Antikörpers liegen bei 490 nm und 

540 nm. 

2.2 Das Ussing-Kammer-System 

Das Ussing-Kammer-System (Abbildung 3) bietet die Möglichkeit den Stofftransport 

von Arzneistoffen durch Membranen oder Gewebe natürlicher sowie synthetischer 

Herkunft zu untersuchen. Das System besteht aus sechs Kammer-Elementen, wobei 

jeweils eine Kammer aus einem Donor- und Akzeptor-Kompartiment besteht, die 

durch die zu untersuchende Membran getrennt sind. Um die Membran/ das Gewebe 

zu fixieren, sind Einsätze mit unterschiedlichen Befestigungsmöglichkeiten und 

Diffusionsflächen verfügbar. Alle Kammer-Elemente und deren Inhalt werden durch 

einen beheizten Mantel auf 37 °C temperiert. Der Inhalt der Zellen wird durch 

Einleiten von Carbogen, ein Gemisch aus 95 % Sauerstoff und 5 % Kohlenstoff-

monoxid, gemischt und mit Sauerstoff gesättigt. 

 

 

Abbildung 3: Ussing-Kammer-System mit 6 Einzelzellen. 
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Ein Vorteil des Ussing-Kammer-Systems ist die Überwachung der Intaktheit der 

eingespannten Gewebe mittels Bestimmung des transepithelialen Widerstandes 

(TEER). Die Ermittlung dieses Widerstandes erfolgt durch Anlegen einer definierten 

Spannung entlang der Membran und der Messung der resultierenden Stromstärke. 

2.3 Bestimmung der Permeabilitäts- und Diffusionskoeffizienten von 

Geweben natürlicher Herkunft  

Für die Bestimmung der Permeabilitätskoeffizienten wurden Augen verschiedener 

Tierspezies (Schwein, Kaninchen, Rind) ausgewählt. Nach Enukleation wurden die 

Augen in eiskalten, mit Sauerstoff gesättigten Standard-Ringer-Puffer (SRP) 

gelagert. Die Zusammensetzung des SRP ist in Tabelle 1 dargestellt. Die pH-

Einstellung auf 7,4 erfolgte nach Notwendigkeit mit Phosphorsäure und 

Natriumhydroxid. Spätestens 2 h nach der Entnahme wurden die Augen für die 

Experimente in die Einzelgewebe Sklera, Konjunktiva, Kornea, Retina-Choroidea-

Komplex oder in Gewebekomplexe aus den Einzelgeweben präpariert. Vor dem 

Einsetzen der Gewebe in die einzelnen Kammern des Ussing-Kammer-Systems 

erfolgte eine Inkubation des Systems mit SRP mit pH 7,4 bei 37 °C um den 

elektrischen Eigenwiderstand des SRP zu bestimmen. Anschließend wurde der SRP 

aus der Ussing-Kammer entfernt und die oben genannten Einzelgewebe oder 

verschiedene Kombinationen dieser Gewebe aus Augen des Schweins, Rinds und 

Kaninchens in das Ussing-Kammer-System gespannt. Die effektive Diffusionsfläche 

betrug 0,1 cm². Jede Donor- und Akzeptorkammer wurde mit 2,5 mL SRP gefüllt. Die 

Donor-Kammern enthielten zusätzlich LID, CIP, TIM und DX in einer Konzentration 

von 600 µM. Aufgrund der unterschiedlichen Dicken und Größen einiger Gewebe/-

Komplexe konnten nicht alle der oben genannten Kombinationen untersucht werden.  

Tabelle 1: Zusammensetzung des Standard-Ringer-Puffers (bezogen auf 1 L Lösungsmittel). 

Substanz Einwaage (g) 

Natriumhydrogencarbonat 2,100 

Natriumhydrogenphosphat-Monohydrat 0,055 

Natriumchlorid 6,540 

Kaliumchlorid 0,373 

Calciumchlorid-Dihydrat 0,176 

Magnesiumchlorid-Hexahydrat 0,244 

Dinatriumhydrogenphosphat-Dihydrat 0,143 
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Während der kompletten Versuchsdauer wurden die elektrische Spannung und die 

Stromstärke gemessen. Um diese Parameter zu messen, wurde jede Donor- und 

Akzeptorkammer mit einem Paar Silber/Silberchlorid-Elektroden, die über 

Agarbrücken (3,5 % Agar in einer 3 M Kaliumchlorid-Lösung) mit der zu messenden 

Lösung der Zelle verbunden war, ausgestattet. Der TEER-Wert wurde mittels des 

Ohm’schen Gesetzes aus der gemessenen Spannung und Stromstärke entlang des 

eingespannten Gewebes berechnet.  

Über einen Zeitraum von 150 min wurden alle 30 min Proben (je 250 µL) aus der 

Akzeptor-Zelle entnommen und mit frischem SRP des gleichen Volumens aufgefüllt. 

Die Konzentrationen der Arzneistoffe wurden simultan mit Hilfe der 

Hochleistungsflüssigkeitschromatographie (HPLC) bestimmt. Für die analytische 

Auftrennung der einzelnen Arzneistoffe wurde eine Gemini C6 Phenyl-Säule 

verwendet. Die Säule wurde auf 50 °C temperiert. Die Detektion der Analyten 

erfolgte bei den in Tabelle 2 gezeigten Wellenlängen und Retentionszeiten.  

 

Tabelle 2: Wellenlänge der Detektion und Retentionszeit der untersuchten Arzneistoffe. 

Arzneistoff Wellenlänge (nm) Retentionszeit (min) 

LID 264 1,65 

CIP 278 2,05 

TIM 296 2,35 

DX 241 4,5 

 

Ein Kalium-Dihydrogen-Phosphat-Puffer pH= 3,9 und ein Gemisch aus Methanol und  

Acetonitril (50/50 V/V%) dienten als Laufmittel. Die Laufmittel wurden mit einer 

Flussrate von 2,5 mL/min als Gradient mit einem prozentualen Anteil des 

Methanol/Acetonitril-Gemisches linear steigend von 10 % auf 25 % innerhalb eines 

Zeitintervall von 0 bis 3,0 min und anschließend von 40 % auf 50 % im Intervall von 

3,0 min bis 5,0 min gefahren. Das Injektionsvolumen betrug jeweils 100 µL. 
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Nach der HPLC-Analyse wurden die Permeabilitätskoeffizienten (Papp) nach 

folgender Gleichung [40] berechnet: 

     
 

    
 (
  

 
)  (Gleichung 1), 

wobei   den Stofftransport pro Zeit (mol/s) in das Akzeptor-Kompartiment, A die 

verfügbare Diffusionsfläche (cm²) und c0 die initiale Konzentration (mol/L) in der 

Donor-Zelle darstellt.  

Um den Massetransport als passive Diffusion durch eine Membran der Dicke l zu 

berücksichtigen, wurde mittels des Fick’schen Gesetzes der effektive 

Diffusionskoeffizient (Deff) nach folgender Gleichung berechnet: 

             (
   

 
)  (Gleichung 2). 

 

Für die Berechnung des Deff wurden die ermittelten Papp Werte und für die Dicke der 

Gewebe bereits veröffentlichte Werte verwendet [41-44]. 

Die Konzentrationen der Arzneistoffe in den Donor-Kompartimenten wurden am 

Ende der Versuche gemessen um die Stabilität der Stoffe über die Versuchsdauer zu 

überprüfen. Jeder ermittelte Papp Wert ist ein Mittelwert aus 3 bis 9 

Einzelbestimmungen.  

2.4 Bestimmung der Permeabilitäts- und Diffusionskoeffizienten von 

synthetischen Membranen 

Die Bestimmung der Papp Werte für die synthetischen Membranen erfolgte in gleicher 

Weise wie in Punkt 2.3 für die natürlichen Gewebe beschrieben. Anstatt der 

natürlichen Gewebe wurden synthetischen Membranen mit unterschiedlichen 

Materialen und Porendurchmessern ausgewählt (Tabelle 3). Es wurden 

Einzelmembranen und Kombinationen der in Tabelle 3 gezeigten Membranen 

hinsichtlich ihrer Permeabilität für die drei Arzneistoffe CIP, TIM und DX untersucht.  
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Tabelle 3: Ausgewählte Membranen unterschiedlichen Materials und Porendurchmessers. 

Material Porendurchmesser (µm) 

Cellulosenitrat (CN) 0,2; 0,45; 0,8; 1,2; 3; 5 

Celluloseacetat (CA) 0,2 

Polycarbonat (PC) 0,4; 1; 2; 3 

Nylon 0,45 

Polyethersulfon (PES) 0,45 

Polytetrafluorethylen (PTFE) 5 

 

2.5 Die Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

2.5.1 Aufbau 

Die entwickelte Zwei-Kanal-Durchflusszelle (ZKD, Abbildung 4) besteht aus 

Polymethylmethacrylat. Die ZKD ist aus drei Teilen aufgebaut, die übereinander 

gelagert sind. Die Teile sind mittels Schrauben miteinander verbunden. Die obere 

und untere Schicht enthält Durchflusskanäle, die als Akzeptor-Kompartimente dienen 

und an deren Enden Schläuche angeschlossen werden. Mittels einer Mehrkassetten-

Schlauchpumpe wird das Perfusionsmedium über die Schläuche durch die Zelle 

transportiert. Die Flusskanäle besitzen eine effektive Austauschfläche von je 

400 mm². Um die unterschiedlichen Kontaktflächen zwischen den konjunktivalen und 

choroidalen Gefäßsystemen mit den anliegenden Geweben in dem In vitro-Modell zu 

berücksichtigen, kann die obere Schicht der Zelle ausgetauscht werden. Als Substitut 

steht ein Durchflusskanal mit einer kleineren Fläche von 200 mm² zur Verfügung. Die 

Lösung oder das Implantat, dessen Freisetzungsverhalten untersucht werden soll, 

wird in ein Reservoir in der zentralen Schicht der ZKD platziert. Dieses zentrale 

Donor-Kompartiment wird durch zwei Membranen nach oben und unten begrenzt 

und damit von den zwei Akzeptor-Kompartimenten abgetrennt. Als Membranen 

finden Membranfilter unterschiedlichen Materials und unterschiedlicher Porengröße 

Anwendung, die im Abschnitt 3.2 „Bestimmung der Permeabilitäts- und 

Diffusionskoeffizienten von synthetischen Membranen“ identifiziert und charakterisiert 

wurden. Die zwei Akzeptor-Kompartimente (=Durchflusskanäle) und das abgetrennte 

Donor-Kompartiment (Probenreservoir) bilden somit ein Drei-Kompartiment-System. 

Zur Charakterisierung der ZKD und der Permeabilitätseigenschaften der Membranen 

unter Flussbedingungen kann eines der zwei Akzeptor-Kompartimente durch eine 

undurchlässige Scheibe, die die gleiche Fläche wie die Membranen besitzt, vom 

restlichen System abgetrennt werden. Dadurch sind Untersuchungen in einem Zwei-
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Kompartiment-System möglich. Die Membran und das Donor-Kompartiment werden 

somit nur von einem Akzeptor-Kompartiment aus mit Medium in Verbindung gesetzt. 

 

Abbildung 4: Zwei-Kanal-Durchflusszelle (ZKD): A) schematische Darstellung mit den zwei 

perfundierten Akzeptor-Kompartimenten (1+2) und dem Donor-Kompartiment (3) das 

durch die synthetischen Membranen (orange und rot markiert) abgetrennt wird; B) 

Gesamtansicht der ZKD. 

 

2.5.2 Charakterisierung der Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

2.5.2.1 Kompatibilitätsprüfungen 

Für die Studien zur Charakterisierung der Verteilung in den unterschiedlichen 

Kompartimenten der Zelle wurden die Arzneistoffe CIP und TIM ausgewählt. Um das 

Phänomen der Adsorption von Wirk- und Hilfsstoffen an bestimmte Werkmaterialen 

der ZKD ausschließen zu können, wurden Kompatibilitätsprüfungen durchgeführt. 

Beispiel für ein solches Material ist das Polymethylmethacrylat, aus dem der 

Grundkörper der ZKD gefertigt ist. Eine weitere Gefahr des Arzneistoffverlustes birgt 

die Adsorption an die verwendeten Tygon®-Schläuche und Membranen. Anhand von 

Inkubationsexperimenten sollte die Kompatibilität zwischen den Wirkstoffen und den 

verwendeten Materialen geprüft werden.  

2 cm lange Abschnitte der Schläuche und CN-Membranen (je n=3) wurden in je 5 mL 

einer CIP- und Timolol-Lösung (15 mM) für 24 Stunden bei 37 °C inkubiert. Zu 

Beginn und nach 2, 6 und 24 Stunden wurden 250 µL aus den jeweiligen Gefäßen 

entnommen und der Wirkstoffgehalt der entnommenen Probe quantifiziert. Um die 

potentielle Wirkstoffadsorption an den Grundkörper der ZKD zu untersuchen wurde 

eine 15 mM Lösung von CIP und TIM durch die Zelle gepumpt. Dabei fand das unter 
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2.6.1 beschriebene Test-Setup Anwendung. Die Probenentnahme (Volumen 250 µL) 

erfolgte nach 1, 5, 10 min und anschließend alle 10 min bis zu einer Gesamtlaufzeit 

von 2 Stunden. Die Gehaltsbestimmung der Proben erfolgte nach dem Ergänzen von 

SRP auf 1000 µL mit dem UV/VIS-Spektrometer bei einer Wellenlänge von 278 nm 

für CIP und 296 nm für TIM. Abschließend folgte die Berechnung des 

Wirkstoffverlustes im Vergleich zu der Ausgangslösung. 

2.6 Verteilungsstudien unter Verwendung der Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

2.6.1 Allgemeiner Versuchsaufbau 

Der allgemeine Versuchsaufbau besteht aus der dreiteiligen ZKD mit gleich großen 

Akzeptor-Kompartimenten, die über Schläuche (Tygon R3606, Innendurchmesser 

von 1,85 mm) mit zwei Vorratsgefäßen verbunden sind. In den Gefäßen befinden 

sich jeweils 50,0 mL SRP, der mittels einer Mehrkassetten-Schlauchpumpe aus den 

Gefäßen durch die Akzeptor-Kompartimente der ZKD und wieder zurück in die 

Vorratsgefäße gepumpt wird. Dabei ist jedem perfundierten Akzeptor-Kompartiment 

ein Gefäß zugeordnet. Der SRP wird im geschlossenen Kreislauf durch das System 

befördert. Die Gefäße und die ZKD werden in einem Wasserbad auf 37 °C 

temperiert. Die Probenentnahme (Volumen 250 µL) aus den Vorratsgefäßen erfolgte 

nach 1, 5, 10 min und anschließend alle 10 min bis zu einer Gesamtlaufzeit von 2 h. 

Die Gehaltsbestimmung der Proben erfolgte nach dem Ergänzen von SRP auf 

1000 µL mit dem UV/VIS-Spektrometer bei einer Wellenlänge von 278 nm für CIP 

und 296 nm für TIM. 

2.6.2 Theoretische Berechnung des Stofftransportes 

Für den Vergleich zu den praktisch ermittelten Werten (siehe 3.2) wird der 

Stofftransport durch ausgewählte synthetische Membranen über die Zeit nach 

Gleichung 3 theoretisch berechnet:  

  

  
           (

   

     
)  (Gleichung 3), 

 dabei stellt dm/dt den Stofftransport pro Zeit (mol/min∙L) dar. A (cm²) und Papp (cm/s) 

sind als die für die Diffusion verfügbare Fläche und als Permeabilitätskoeffizient 

definiert. Die Konzentration (mol/L) zu Versuchsbeginn geht als c0 Gleichung 3 ein.  
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Die Membranen bieten eine verfügbare Diffusionsfläche von 400 mm². Die 

Ausgangskonzentration der CIP- und TIM-Lösungen betrugen jeweils 15 mM. Die 

Papp Werte der 0,2 µm CA-Membran und der 0,8 µm CN-Membran für CIP, der 

0,2 µm CA-Membran und der 3,0 µm PC-Membran für TIM wurden für die 

theoretische Betrachtung verwendet (siehe 3.2).  

2.6.3 Zwei-Kompartiment-System 

Zur Charakterisierung des Einflusses der Osmolarität und der 

Strömungsgeschwindigkeit auf den Transport von CIP und TIM aus dem zentralen 

Donor-Kompartiment der ZKD in einen der anliegenden Akzeptor-Kompartimente 

wurde das Akzeptor-Kompartiment 2 (Abbildung 4 A) durch eine für SRP und 

Wirkstoff undurchlässige Scheibe dicht verschlossen, sodass der Stofftransport nur in 

Richtung des Akzeptor-Kompartiments 1 sattfinden konnte. Die CIP- und TIM-

Lösungen wurden jeweils in das zentrale Donor-Kompartiment gegeben und mit der 

0,8 µm CN-Membran für CIP oder der 2 µm CA-Membran für TIM bedeckt. Die 

Arzneistoffkonzentration im Donor-Kompartiment betrug jeweils 15 mM. Die weiteren 

experimentellen Bedingungen entsprechen dem unter 2.6.1 beschriebenen Ablauf. 

2.6.3.1 Einfluss der Osmolarität  

CIP und TIM wurden jeweils in destilliertem Wasser und mit SRP zu einer 15 mM 

Lösung gelöst. Die Osmolaritäten der erhaltenen Lösungen wurden mittels 

Gefrierpunktsosmometer bestimmt. Anschließend wurden die Lösungen jeweils in 

das Donor-Kompartiment der ZKD gegeben und der Stofftransport durch die 

entsprechende Membran (0,8 µm CN für CIP und 3,0 PC für TIM) in das Akzeptor-

Kompartiment 1 über die Zeit untersucht. Die weiteren experimentellen Bedingungen 

sind unter 2.6.3 beschrieben. Die erhaltenen Messwerte wurden mit der unter 3.4 

theoretisch berechneten Transportrate verglichen. 

2.6.3.2 Einfluss der Strömungsgeschwindigkeit 

Um den Einfluss der unterschiedlichen Strömungsgeschwindigkeiten auf den 

Transport aus dem zentralen Donor-Kompartiment der ZKD zu untersuchen, wurde 

der SRP mit Flussraten von 200, 600, 1000, 1500 und 2000 µL/min durch das 

Akzeptor-Kompartiment 1 gepumpt. Als Untersuchungslösung wurde die 15 mM TIM-

Lösung (in SRP) in das Donor-Kompartiment gegeben. Als Diffusionsbarriere fand 
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die PC-Membran mit einem durchschnittlichen Porendurchmesser von 3,0 µm 

Anwendung. Die weiteren experimentellen Bedingungen sind unter 2.6.3 

beschrieben. Die erhaltenen Messwerte wurden mit der unter 3.4 theoretisch 

berechneten Transportrate verglichen.  

2.6.3.3 Bestimmung der Permeabilitätskoeffizienten in der Zwei-Kanal-

Durchflusszelle 

Die Permeabilitätskoeffizienten von CIP und TIM für die CN-Membranen mit einem 

Porendurchmesser von 0,8 µm, die CA-Membran mit einem Porendurchmesser von 

0,2 µm und für die PC-Membran mit einem Porendurchmesser von 3 µm wurden im 

Zwei-Kompartiment-System der ZKD bestimmt. Das Donor-Kompartiment wurde mit 

450 µL einer 15 mM CIP- oder TIM-Lösung gefüllt und mit einer der oben genannten 

Membranen versehen. Anschließend wurde das Akzeptor-Kompartiment 1 der ZKD 

mit SRP gefüllt und die Zelle in eine vertikale Position gebracht um eine gleiche 

Ausrichtung der Donor- und Akzeptor-Kompartimente im Vergleich zu der Ussing-

Kammer zu erhalten. Eine Perfusion des Akzeptor-Kompartiments erfolgte in diesem 

Setup nicht. Zu den Zeitpunkten 2,5, 5, 10 und 20 min wurde der Versuch 

abgebrochen, die Zelle leergepumpt, der Inhalt aufgefangen und der Wirkstoffgehalt 

jeder Probe quantifiziert (siehe 2.5.2.1). Nach der Gehaltsbestimmung folgte die 

Berechnung der Papp Werte nach Gleichung 1.   

2.6.4 Drei-Kompartiment-System 

2.6.4.1 Bestimmung des Einflusses der verfügbaren Diffusionsfläche und der 

Flussrate 

Das Drei-Kompartiment-System der ZKD erlaubt den Einfluss der verfügbaren 

Diffusionsfläche und der angelegten Flussrate auf die Verteilung des in das Donor-

Kompartiment vorgelegten Arzneistoffes (15 mM TIM, CIP-Lösungen in SRP) in 

Akzeptor-Kompartimente 1 und 2 zu charakterisieren. Um die verfügbare 

Diffusionsfläche zu variieren, wurden im Versuchsaufbau 1 und 2 für das Akzeptor-

Kompartiment 1 der ZKD ein Durchflusskanal der Fläche 200 mm² oder 400 mm² 

ausgewählt (2.5.1). Die effektive Austauschfläche des Akzeptor-Kompartiment 2 

betrug 400 mm² und wurde nicht variiert. Der SRP wurde in den Versuchsaufbau 1 

mit Flussraten von 200 µL/min und 600 µL/min durch die Kanäle gepumpt. In 

Tabelle 4 sind die verschiedenen Testparameter aufgeführt. Zur Abgrenzung der 
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Kompartimente wurden an das Akzeptor-Kompartiment 1 Membranen, die in den 

Papp Werten mit der Konjunktiva korrelieren und an das Akzeptor-Kompartiment 2 die 

mit der Sklera korrespondierenden Membranen der jeweiligen Arzneistoffe Tabelle 8 

eingesetzt. Für jeden Versuchsaufbau wurde eine Dreifachbestimmung durchgeführt. 

Tabelle 4: Einfluss der verfügbaren Diffusionsfläche und der Flussrate auf die Verteilung der 

Arzneistoffe im Drei-Kompartiment-System. 

 Parameter Akzeptor-Kompartiment 1 Akzeptor-Kompartiment 2 

Versuchsaufbau 1 

Diffusionsfläche 400 mm
2
 400 mm

2
 

Flussrate 200 µL/min 600 µL/min 

Versuchsaufbau 2 

Diffusionsfläche 200 mm
2
 400 mm

2
 

Flussrate 200 µL/min 600 µL/min 

Versuchsaufbau 3 

Diffusionsfläche 400 mm
2
 400 mm

2
 

Flussrate 600 µL/min 600 µL/min 

Versuchsaufbau 4 

Diffusionsfläche 200 mm
2
 400 mm

2
 

Flussrate 600 µL/min 600 µL/min 

 

Die weiteren Parameter des Versuchsaufbaus sind unter 2.6.1 beschrieben. 

Die praktisch ermittelten Kurvenverläufe für die Diffusion der Wirkstoffe aus dem 

mittleren Donor-Kompartiment durch die eingespannten Membranen in die 

angrenzenden Akzeptor-Kompartimente, wurden theoretisch mittels der 

Differentialgleichungen 4-6 überprüft. Weiterhin wurde die theoretische 

Versuchsdauer bis zur Einstellung der Gleichgewichtskonzentration zwischen den 

drei Kompartimenten für CIP berechnet.  

 

   

  
 
       

  
 (      )   (Gleichung 4), 

 

   

  
 
       

  
 (      )  

       

  
 (      ) (Gleichung 5) 

 

   

  
 
       

  
 (      )   (Gleichung 6). 
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Dabei wurden folgende Bezeichnungen für die Kompartimente der ZKD und der 

Variablen verwendet: 

 

Abbildung 5: Einteilung der ZKD in Variablen. 

Die Permeabilitäten der eingesetzten Membranen wurden der Tabelle 8 entnommen. 

Die Fläche der Membran entsprach dem jeweiligen Test-Setup 3 und 4 (Tabelle 4). 

Die Volumina der Akzeptor-Kompartimente 1 und 2 betrugen jeweils 50,0 mL mit 

einer Ausgangskonzentration von 0 µg/mL. Ein Volumen von 0,450 mL und eine 

Anfangskonzentration von 15 mM wurden für das Donor-Kompartiment definiert. 

Unterschiedliche Flussraten konnten innerhalb dieser Berechnung nicht 

berücksichtigt werden. Jedes Kompartiment wurde als vollständig homogen 

beschrieben.  

2.7 Das Glaskörper-Modell  

2.7.1 Aufbau 

Das Glaskörper-Modell (GK-Modell, Abbildung 6) besteht aus einem runden Glas-

Grundkörper. Das Volumen des Grundkörpers beträgt 4 cm³. Über eine Öffnung kann 

das Modell befüllt werden. Zur Entnahme der Probe kann das GK-Modell horizontal 

in der Mitte geteilt werden. Als GK-Substitut dient ein 2 %iges Polyacrylamid-Gel 

(PAA-Gel). In Tabelle 5 ist die prozentuale Zusammensetzung des Gels dargestellt. 

Tabelle 5: Zusammensetzung des Glaskörper-Substitutes. 

 Mengenanteil (% v/v) 

Standard-Ringer-Puffer 92 

Rotiphorese
®
 30 7 

10 %ige Ammoniumpersulfat-Lösung 1 

Tetramethylethylendiamin 0,1 
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Das PAA-Gel besteht aus SRP und Rotiphorese®, eine 30 %ige Lösung aus 

Acrylamid und Bisacrylamid. Durch Zugabe einer 1 %igen Ammoniumpersulfat-

Lösung und Tetramethylethylendiamin zu dem Gemisch aus SRP und der 

Rotiphorese®-Lösung erfolgt die chemische Quervernetzung der Acrylamid-

Monomere, die nach 15 min über eine radikalische Polymerisation zur Ausbildung 

einer Gelstruktur führte.  

 

 

Abbildung 6: Darstellung des GK-Modells. 

 

2.7.2 Charakterisierung des GK-Modells 

2.7.2.1 Physikalisch-chemische Charakterisierung 

Um die Eignung des PAA-Gels als GK-Substitut zu prüfen, wurden die relative 

Dichte, die Viskosität, der pH-Wert und der Brechungsindex des Hydrogels 

untersucht. Die relative Dichte wurde durch Füllen und Wiegen eines Pyknometers 

bestimmt. Zur Bestimmung der Viskosität wurde das Gel in ein Rotationsviskosimeter 

gefüllt und vermessen. Die Messung des Brechungsindex erfolgte mit einem Abbé-

Refraktometer. Die Messungen erfolgten bei einer Temperatur von 22 °C. Um die 

gemessenen Eigenschaften des Gels mit dem menschlichen GK und dem eines 

Schweineauges zu vergleichen wurden einerseits Literaturwerte herangezogen und 

andererseits die beschriebenen Prüfungen mit dem natürlichen GK durchgeführt. Alle 

Prüfungen wurden als Dreifachbestimmung durchgeführt. 

2.7.2.2 Verteilungsstudien 

Das PAA-Gel wurde im Sol-Zustand in den Glaskorpus gefüllt. Nach 

abgeschlossener Gelierung erfolgte die Injektion von 15 µL einer 1,25 mM FS-
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Lösung in die Mitte des GK-Substituts. Nach Verschließen der Öffnung wurde das 

Modell auf einen modifizierten Schüttler montiert und für 3 h mit 180 U/min in einer 

kreisförmigen Bewegung bewegt. Die Bewegung wurde durch Fixierung des GK-

Modells durch eine Halterung auf der Schüttlerplatte ermöglicht (Abbildung 18). Nach 

Aufschluss und Extraktion des Modellarzneistoffes aus dem Gel erfolgte die 

quantitative Bestimmung der Proben mittels Fluoreszenzreader. Zum Vergleich 

wurden die gleichen Experimente mit dem GK des Schweineauges durchgeführt. Die 

Anzahl der Einzelversuche betrug jeweils drei.  

2.7.2.3 Aufschluss des GK-Substituts und des natürlichen GKs 

Zur Quantifizierung des Wirkstoffes wurde das gesamte GK-Modell bei -80 °C 

tiefgefroren. Anschließend folgten die Entfernung der beiden Glashälften und die 

Teilung des kugelförmigen Probekörpers in 2 Teile (Abbildung 7) um die räumliche 

Verteilung des FS beurteilen zu können. Anschließend wurden die Teilproben in ein 

Proberöhrchen überführt und aufgetaut. Die aufgetaute Probe wurde mit 4 mL 

Aceton über 12 h inkubiert um das FS aus dem Gel zu extrahieren. Nach der 

Inkubationszeit erfolgten das Dekantieren der flüssigen Phase in Bechergläser und 

das Abdampfen des Acetons. Der extrahierte Modellarzneistoff wurde mit 4,0 mL 

SRP aufgenommen und mittels Fluoreszenzreader gegen eine Blindprobe 

quantifiziert.  

 

Abbildung 7: Schematische Darstellung des Einstichkanals im GK-Modell und Teilung des 

Probenkörpers in die Fragmente A und B zur quantitativen Analyse. 
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2.8 Das Eye-Movement-System 

Das Eye-Movement-System (EyeMoS, Abbildung 8) wurde konstruiert um die 

natürlichen Augenbewegungen zu simulieren. Das System sollte die Integration des 

GK-Modells in das Test-Setup ermöglichen, um die Verteilung der Modellwirkstoffe 

im GK unter Simulation der Augenbewegung untersuchen zu können. Hierfür wurde 

eine Halterung, die sich in der Mitte des EyeMoS befindet, konzipiert. 

 

 

Abbildung 8: Das Eye-Movement-System mit Halterung für das Glaskörpermodell (1), Servo-Motor 

zur Bewegung entlang der x-Achse (2), Servo-Motor zur Bewegung entlang y-

Achse (3) und Bedienmodul mit LCD-Display (4). 

An der x- und y-Achse befindet sich je ein Servo-Motor (MKS DS 6125e und Savox 

SC 1257Tg), um das montierte GK-Modell entlang der x- und y-Achse periodisch 

bewegen zu können (Abbildung 9). Die Antriebseinheiten werden über einen 

Prozessor (Arduino uno 65139) gesteuert. Die vom Prozessor-Hersteller gelieferte 

Software ermöglicht die Programmierung frei gewählter Bewegungsmodi. In 

Anlehnung an die natürliche Augenbewegung wurden langsame bis schnelle 

Folgebewegungen, Sakkaden und Mikrosakkaden programmiert. Anschließend 

erfolgte die Verifizierung der Geschwindigkeiten und Amplituden der programmierten 

Bewegungsschemata. Dazu wurde ein zweiter Prozessor, der mit einem 

Potentiometer verbunden war, an das System angeschlossen. Das Potentiometer 

wurde zentral auf der Halterung des EyeMoS fixiert. Bei der Bewegung des EyeMoS 
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wurde die Positionsänderung über die Zeit registriert und durch den Prozessor in 

digitale Signale umgewandelt. Die Signale wurden mit Hilfe der Software „LogView“ 

in Echtzeit aufgezeichnet. Aus den erhaltenen Daten wurden die Amplituden und 

Geschwindigkeiten rechnerisch über eine Regression ermittelt.  

 

 

Abbildung 9: Bewegungsachsen des Eye-Movement-System. 

 

2.9 Verteilungsstudien unter Anwendung der Kombination aus EyeMoS 

und GK-Modell 

2.9.1 Bestimmung des Verteilungskoeffizienten 

Um den Verteilungskoeffizienten von FS in dem Zwei-Phasen-Gemisch aus SRP und 

PAA-Gel zu bestimmen, wurden 10,0 mL des Gels mit 10,0 mL SRP in einem 

Becherglas überschichtet. Das Gel wurde aus SRP, der FS in einer Konzentration 

von 550 µg/L enthielt, hergestellt, sodass das Gel mit der Modellsubstanz beladen 

war. Die in die Bechergläser gefüllten Medien wurden mittels eines Schüttlers 

durchmischt. Proben von 250 µL wurden periodisch aus der Pufferphase 

entnommen, mit frischen SRP gleichen Volumens aufgefüllt und mit Hilfe des 

Fluoreszenzreaders quantifiziert. Sobald keine Änderung der Konzentrationen in 

beiden Phasen erkennbar war, wurde der Verteilungskoeffizient nach folgender 

Gleichung berechnet. 
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   (Gleichung 7), 

 

V1 und V2 sind als Volumina des mit Substanz-beladenen PAA-Gels und der SRP-

Phase definiert. c0 stellt die initiale Konzentration im Gel zu Beginn der Versuche und 

ct die Konzentration des FS in der SRP-Phase zu den entsprechenden 

Probenentnahmezeiten dar. Die Experimente wurden als 3-fach-Bestimmung 

durchgeführt.  

2.9.2 Einfluss der Molekülmasse auf die Verteilung im GK-Modell 

Als erste Anwendung der Kombination aus EyeMoS und GK-Modell wurde der 

Einfluss der molekularen Masse des Modellwirkstoffes auf die Verteilung im Hydrogel 

untersucht. Dazu wurde das GK-Modell in die zentrale Halterung des EyeMoS 

gespannt, sodass sich die Longitudinalachse des GK-Modells entlang der z-Achse 

orientierte (Abbildung 9). Das PAA-Gel wurde im flüssigen Zustand in den 

Glaskorpus gefüllt. Nach 15 min war die Gelierung abgeschlossen und die 

Modellsubstanzen wurden zentral in das GK-Modell injiziert. Als Modellsubstanzen 

wurden 15 µL einer 1.25 mM Lösung von FS, FITC 40 und FITC 150 injiziert. 

Weiterhin wurde die Verteilung eines fluoreszenz-markierten IgG-Antikörpers (15 µL 

einer 0,009 mM konzentrierten Lösung) untersucht. Für DX fand eine Injektion von 

100 µL und einer Konzentration von 30 mM Anwendung. Die im Vergleich zu den 

vorher genannten Modellarzneistoffen höhere Konzentration wurde aus analytischen 

Gründen gewählt. Die Abbildung 7 zeigt die Position der Injektion der 

Modellsubstanzen. In allen Experimenten wurde ein Abstandshalter, auf den die 

Spritze mit einer 27 G-Nadel aufgesetzt wurde, benutzt. Dieser stellt die 

Reproduzierbarkeit der Injektionsstelle und –tiefe sicher. Nach der Injektion wurde 

das GK-Modell verschlossen.  

Anschließend erfolgte die Bewegung im EyeMoS über 3 und 24 h. Die Simulation 

langsamer Folgebewegungen des Auges (Amplitude von 17,5 ° entlang der x-Achse 

und 10 ° entlang der y-Achse, Geschwindigkeit von 60 °/s für beide Richtungen) 

diente als Bewegungsschema. Nach 3 h wurde das GK-Modell aus dem EyeMoS 

entfernt und eingefroren. Anschließend wurde der gefrorene Probekörper in die 

Teile A und B geteilt. Die weitere quantitative Aufbereitung und Bestimmung erfolgte 
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wie unter Abschnitt 2.5.2.3 beschrieben. Die Experimente wurden als 

Dreifachbestimmung durchgeführt. 

2.9.3 Simulation der hinteren Glaskörperabhebung 

Um das Fortschreiten der hinteren Glaskörperabhebung (PVD) zu simulieren, wurde 

25 % (anfängliche PVD) und 50 % (fortgeschrittene PVD) des GK-Substituts durch 

SRP ersetzt. Dazu wurde der Korpus des Modells nur zu 50 beziehungsweise 75 % 

des Gesamtvolumens mit PAA-Gel gefüllt und die restliche Menge mit SRP nach der 

abgeschlossenen Gelierung aufgefüllt. Zu Beginn der Versuche ist, bedingt durch die 

Position während der Gelierung, die Pufferphase zur Seite der Injektion (Teil A) 

gerichtet (Abbildung 7). Die verschiedenen Füllstände des GK-Modells sind in 

Abbildung 10 dargestellt. Die experimentellen Bedingungen sind mit denen unter 

Abschnitt 2.7.2 beschriebenen Methoden identisch. 

 

 

Abbildung 10: Füllstatus des GK-Modells zur Simulation der hinteren Glaskörperabhebung (A: keine 

PVD, 0 % Puffer; B: anfängliche PVD, 25 % Puffer (grün); C: fortgeschrittene PVD, 

50 % Puffer (grün); Puffer wurde mit Fluorescein-Natrium angefärbt). 
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3 Ergebnisse 

3.1 Bestimmung der Permeabilitäts- und Diffusionskoeffizienten von 

Geweben natürlicher Herkunft  

Die präparierten Gewebe wurden erfolgreich in das Ussing-Kammer System 

eingespannt. Die berechneten TEER-Werte entlang der Membranen zeigten nur 

leichte Schwankungen und keinen Abfall während der gesamten Versuchslaufzeit. 

Daher kann von der Intaktheit der Gewebe während der Experimente ausgegangen 

werden. Nach der quantitativen Analyse wurden die Papp Werte der vier getesteten 

Arzneistoffe für die entsprechenden Gewebe und Gewebe-Komplexe berechnet. Die 

Ergebnisse sind als Mittelwert mit dem zugehörigen Standardfehler des Mittelwertes 

(SEM) dargestellt. 

Innerhalb der Versuchsdauer wurden lineare Zusammenhänge zwischen der im 

Akzeptor-Kompartiment gemessenen Konzentration und der Zeit erhalten. Damit war 

die Gültigkeit und Anwendbarkeit der Gleichung 1 zur Berechnung der Papp Werte 

gegeben. Beispielhaft sind in Abbildung 11 die Konzentrations-Zeit-Verläufe im 

Akzeptor-Kompartiment für DX und CIP für die Permeation durch die Konjunktiva und 

Sklera des Kaninchens, Schweins und Rinds dargestellt.  
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Abbildung 11: Konzentrations-Zeit-Verlauf (Mittelwert ± Standardabweichung) von Dexamethason 

(DX) und Ciprofloxacin-HCl (CIP) für die Konjunktiva (A) und Sklera (B) des 

Kaninchens, Schweins und Rinds, n=3. 

 

Zunächst werden die Papp Werte für die Membranen des Schweineauges betrachtet, 

die in Tabelle 6 dargestellt sind. Mit Ausnahme von LID wurden die höchsten 

Papp Werte der untersuchten Substanzen für den Transport durch die Konjunktiva 

erhalten. Für LID wurde die höchste Permeabilität durch den Retina-Choroidea-

Komplex gezeigt. Im Vergleich zu den weiteren untersuchten Geweben lagen die 

Papp Werte der Gewebe-Komplexe unter den Werten der Einzelmembranen. TIM und 

DX wiesen ein ähnliches Permeabilitätsverhalten durch die Gewebe des 

Schweineauges auf. Die Papp Werte beider Substanzen unterschieden sich nur 

geringfügig (siehe Tabelle 6). Die niedrigsten Permeabilitäten aller getesteten 
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Substanzen wurden für CIP erhalten (Ausnahme „Konjunktiva-Sklera-Retina-

Choroidea“-Komplexes).  

Tabelle 6: Papp Werte der untersuchten Substanzen für die Gewebe des Schweineauges. Die 

Daten sind als Mittelwert (Standardfehler des Mittelwertes) in 10
-6

 cm/s dargestellt; n 

ist die Anzahl der präparierten Gewebe. 

  Lidocain Ciprofloxacin Timolol Dexamethason 

    n   n   n   n 

Sklera 16,6 (2,3) 7 9,3 (1,6) 6 11,4 (1,8) 7 11,1 (2,1) 8 

Kornea 11,1 (4,0) 9 1,5 (0,2) 7 5,1 (0,6) 7 7,6 (1,2) 9 

Konjunktiva 71,7 (6,8) 8 23,0 (3,3) 7 52,8 (3,5) 7 55,7 (5,8) 8 

Retina + Choroidea 129,1 (1,1) 5 10,2 (1,3) 4 48,9 (5,2) 4 45,6 (6,4) 4 

Sklera + Konjunktiva 5,6 (0,9) 4 1,7 (0,4) 3 6,1 (1,7) 3 2,5 (0,6) 3 

Sklera + Retina + 
Choroidea 

8,9 (2,1) 4 1,4 (0,2) 4 2,4 (0,5) 4 2,2 (0,4) 4 

Konjunktiva + Sklera + 
Retina + Choroidea 

3,4 (0,4) 5 1,7 (0,4) 5 1,3 (0,4) 4 1,0 (0,2) 5 

 

Im Vergleich der Permeabilitäten zwischen den Geweben der verschiedenen Spezies 

zeigten sich erwartungsgemäß große Unterschiede. Zum Beispiel waren die 

Papp Werte, die für die Gewebe des Rindes bestimmt worden sind, deutlich geringer 

als die für die Membranen des Schweins und Kaninchens (Abbildung 12). Die relativ 

dünne Kornea des Kaninchenauges stellte eine deutlich geringere Barriere für den 

Arzneistofftransport als die Kornea der anderen beiden Spezies dar (Abbildung 

12 A). Die Papp Werte der Arzneistoffe für die Kornea des Kaninchens betrugen das 

3- bis 9-fache verglichen mit denen des Rindes und des Schweins. Mit einem 

Papp Wert von 2,4 ∙ 10-6 cm/s (SEM 6,1 ∙ 10-7 cm/s) für DX, gemessen für die Kornea 

des Rinderauges, wurde eine 3-mal niedrigere Permeabilitätsrate als durch die 

Kornea des Schweineauges erhalten. Mit Ausnahme von CIP wurde die gleiche 

Reihenfolge der Permeabilitäten für die Konjunktiva der untersuchten Spezies 

bestimmt (Abbildung 12 B). Aufgrund der Schichtdicken der Gewebe des 

Rinderauges war es nicht möglich die Kombinationen aus Konjunktiva und Sklera 

sowie den „Konjunktiva-Sklera-Retina-Choroidea“-Komplex in die Ussing-Kammer zu 

spannen. Im Vergleich der Einzel-Gewebe und der Kombinationen des 

Schweineauges waren die Mehrschichtkomplexe eine signifikant größere Barriere. 

Diese Unterschiede konnten für die Gewebe des Kaninchenauges nicht beobachtet 

werden. Die größten Differenzen wurden für LID erhalten. Mit einem Papp Wert von 
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4,3 ∙ 10-5 cm/s (SEM 1,7 ∙ 10-5 cm/s) für den Komplex aus Konjunktiva und Sklera 

und mit 7,5 ∙ 10-6 cm/s (SEM 1,6 ∙ 10-6 cm/s) für die Kombination aus Konjunktiva, 

Sklera, Retina und Choroidea zeigten die Gewebe des Kaninchenauges eine 3- bis 

8-fach höhere Permeabilität im Vergleich zu den Werten, die durch die Gewebe des 

Schweins gemessen wurden (Abbildung 12 D-F). 
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Abbildung 12: Vergleich der Permeabilitätskoeffizienten (Papp) von Lidocain, Ciprofloxacin, Timolol 

und Dexamethason für die Kornea (A), Konjunktiva (B), Sklera (C), Konjunktiva + 

Sklera (D), Retina + Choroidea (E), Konjunktiva + Sklera + Retina + Choroidea (F) von 

Kaninchen-, Schweine- und Rinderaugen; n=4-8; jedes Box-Plot-Diagramm enthält 

den Median, das Minimum und das Maximum der gemessenen Werte und das 25.-50. 

und 50.-75. Perzentil (graue und nicht gefüllte Box).  
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Die nach Gleichung 2 berechneten Diffusionskoeffizienten (Deff) sind in Tabelle 7 

dargestellt. 

Tabelle 7: Effektive Diffusionskoeffizienten Deff (cm²/s) der getesteten Substanzen für die Kornea 

und Sklera des Kaninchens, Schweins und des Rinds; Deff wurde aus den 

Mittelwerten der entsprechenden Papp Werte berechnet. 

 Kaninchen Schwein Rind 

Kornea    

Lidocain 1,8 2,1 2,0 

Ciprofloxacin 0,5 0,1 0,1 

Timolol 0,8 0,4 0,5 

Dexamethason 0,9 0,5 0,2 

Sklera    

Lidocain 0,9 0,8 0,6 

Ciprofloxacin 0,1 0,5 0,1 

Timolol 0,2 0,6 0,3 

Dexamethason 0,2 0,6 0,2 

 

3.2 Bestimmung der Permeabilitäts- und Diffusionskoeffizienten von 

synthetischen Membranen 

Die Papp Werte, die für die Membranen des Schweineauges bestimmt worden sind, 

dienten als Referenzwerte. Die detaillierten Ergebnisse sind in Tabelle 8 dargestellt. 

Für die Sklera, die Konjunktiva und den Mehrschichtkomplex Choroidea+Retina 

wurden hinsichtlich der Permeabilität vergleichbare synthetische Einzelmembranen 

oder Kombinationen der entsprechenden Membranen für alle getesteten Arzneistoffe 

gefunden. Für die anderen Gewebe wurden Übereinstimmungen zwischen den 

natürlichen und synthetischen Membranen in den Papp Werten für einige Arzneistoffe 

erreicht. Beispielsweise entspricht der Papp Wert von 23,06 ± 3,74 ∙ 10-6 cm/s, 

bestimmt für CIP durch die CN Membran mit einem Porendurchmesser von 0,8 µm, 

der Permeabilität der Konjunktiva für CIP (23,02 ± 3,32 ∙ 10-6 cm/s). Vergleichbare 

Permeabilitäten wurden für DX durch die Kornea (7,62 ± 1,20 ∙ 10-6 cm/s) und einer 

Kombination aus zwei CA Membranen mit einer Porengröße von 0,2 µm 

(8,29 ± 1,57 ∙ 10-6 cm/s) erhalten. Eine Dreifachkombination von CN Membranen der 

Porengröße 0,8 µm, 0,2 µm und 1,2 µm können als Substitut für den Komplex aus 

Sklera + Konjunktiva für Zubereitungen, die CIP und DX beinhalten, verwendet 
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werden. Für die Einzelmembranen und Kombinationen, die nicht in Tabelle 8 

aufgeführt sind, wurden keine Übereinstimmungen erhalten.  

Tabelle 8: Vergleich der Permeabilitätskoeffizienten (Papp) zwischen den Geweben aus dem 

Schweineauge (analog Tabelle 6, n=3-9) und der ausgewählten Einzelmembranen 

und Kombinationen der synthetischen Membranen (n=6, CA=Cellulosenitrat, 

CN=Cellulosenitrat, PTFE=Polytetrafluorethylen, PC=Polycarbonat). 

 

Gewebe Arzneistoff 

Papp Wert der 
natürlichen 
Membran 
(∙10

-6
 cm/s ± SD) 

Papp Wert der 
synthetischen 
Membran 
(∙10

-6
 cm/s ± SD) 

Einzelmembran und 
Kombinationen der 
synthetischen 
Membranen 
(Porendurchmesser, 
Material) 

Sklera 
 
 

Dexamethason 11,1 ± 2,1 12,4 ± 2,3 0,2 µm CA 

Ciprofloxacin 9,3 ± 1,6 9,5 ± 1,4 0,2 µm CA 

Timolol 11,4 ± 4,6 11,6 ± 5,7 
0,8 µm CN + 0,2 µm CN 
+ 1,2 µm CN 

Konjunktiva 

Dexamethason 55,7 ± 5,8 52,0 ± 2,8 3,0 µm PC 

Ciprofloxacin 23,0 ± 3,3 23,1 ± 3,7 0,8 µm CN 

Timolol 54,8 ± 9,3 55,2 ± 4,9 3,0 µm PC 

Kornea Dexamethason 7,6 ± 1,2 8,3 ± 1,6 
0,2 µm CA + 
0,2 µm CA 

Choroidea + 
Retina 

Dexamethason 45,6 ± 6,4 45,6 ± 2,3 1,0 µm PC 

Ciprofloxacin 10,2 ± 1,3 10,2 ± 4,4 0,2 µm CN 

Timolol 48,9 ± 10,4 45,1 ± 4,0 1,0 µm PC 

Sklera + 
Konjunktiva 
 

Ciprofloxacin 1,7 ± 0,4 1,7 ± 0,8 
0,8 µm CN + 0,2 µm CN 
+ 1,2 µm CN 

Dexamethason 2,5 ± 0,6 2,5 ± 0,8 
0,8 µm CN + 0,2 µm CN 
+ 1,2 µm CN 

Konjunktiva 
+ Sklera + 
Choroidea + 
Retina 
 

Ciprofloxacin 1,7 ± 0,4 1,7 ± 0,8 
0,8 µm CN + 0,2 µm CN 
+ 1,2 µm CN 

Dexamethason 1,0 ± 0,2 0,9 ± 0,2 5 µm PTFE 
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3.3 Die Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

3.3.1 Charakterisierung der Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

3.3.1.1 Kompatibilitätsprüfungen 

Bei der Inkubation der Membran und des Schlauchmaterials in der Wirkstofflösung 

konnte keine Abnahme der CIP-Konzentration in den Proben innerhalb von 2 bis 6 h 

gefunden werden. Die Wiederfindung (WF) betrug 101,4 % und 101,3 % bezogen auf 

die Wirkstoffkonzentration der Ausgangslösung. Nach 24 h ist eine geringe 

Adsorption des CIP an der Membran (WF 95,6 %) und am Schlauch (WF 92,5 %) zu 

beobachten. Anschließend wurde das komplette System (ZKD + Schläuche, siehe 

2.6.1) mit einer CIP-haltigen SRP über 2 h perfundiert. Mit einer WF von 98,5 % für 

CIP ist ein geringer Wirkstoffverlust von 1,5 % über diesen Zeitraum zu verzeichnen. 

Bei der Kompatibilitätsprüfung des TIM ist bereits nach 2 h eine Abnahme der 

Wirkstoffkonzentration der Inkubationslösung durch Adsorption des gelösten 

Modellarzneistoffes an der Membranoberfläche (WF 87,2 %) zu verzeichnen. Nach 6 

und 24 h sank die WF im Inkubationsmediums weiter auf 82,0 % und 70,1 %. Die 

Adsorption des TIM an den Schlauch ist mit 5 % nach 24 Stunden vernachlässigbar 

gering. 

3.4 Verteilungsstudien unter Verwendung der Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

3.4.1 Theoretische Berechnung der Diffusionsgeschwindigkeit 

Auf Grundlage der Papp Werte, die mit dem Ussing-Kammer-System für 

entsprechende Membranen bestimmt worden sind, wurden mit Gleichung 3 die 

Diffusionsgeschwindigkeiten berechnet. Die Einzelwerte sind in Tabelle 9 abgebildet 

und werden in den folgenden Abschnitten als Vergleich zu den praktisch ermittelten 

Werten genutzt.  

Tabelle 9: Berechnung der theoretischen Diffusionsgeschwindigkeit. 

Arzneistoff Membran / Porengröße in µm 
Theoretische 
Diffusionsgeschwindigkeit 
(∙10

-6
 mol/L∙min) 

Ciprofloxacin 
CN / 0,8 0,13 

CA / 0,2 5,36 

Timolol 
CA / 0,2 0,89 

PC / 3,0 3,11 
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3.4.2 Zwei-Kompartiment-System 

3.4.2.1 Einfluss der Osmolarität 

Die Osmolaritäten des SRP und der in entionisierten Wasser gelösten Arzneistoffe 

wurden mit Hilfe des Gefrierpunktsosmometers gemessen. Der SRP besitzt eine 

Osmolarität von 263 ± 1 mOsmol/kg. Zur Überprüfung des Gerätes wurde das 

entionisierte Wasser vermessen, das erwartungsgemäß eine Osmolarität von 

0 mOsmol/kg aufwies. Die 15 mM CIP- und TIM-Lösungen wiesen Werte von 

26 ± 1 mOsmol/kg und 16 ± 1 mOsmol/kg in entionisiertem Wasser sowie 

290 ± 1 mOsmol/kg und 280 ± 1 mOsmol/kg in SRP auf.  

 

 

Abbildung 13: Einfluss der Osmolarität auf die Verteilung von CIP (links) und TIM (rechts) in der 

ZKD, VE=Vollentionisiertes Wasser. 

Die Graphen der in entionisiertem Wasser gelösten Proben zeigen einen deutlich 

größeren initialen Anstieg als die in SRP gelösten Stoffe (Abbildung 13). Bei 

Verwendung der CIP-Lösung in SRP mit annähernd gleicher Osmolarität wie der als 

Durchflussmedium genutzte SRP stimmt der Konzentrationsverlauf mit dem 

berechneten Verlauf überein. Im Vergleich zu dem berechneten Verlauf wurde für 

TIM eine geringere Transportrate bei angeglichenen Osmolaritäten erhalten. Die 

Osmolarität besitzt einen großen Einfluss auf den Wirkstofftransport aus dem 

Reservoir in den Flusskanal.  

3.4.2.2 Einfluss der Strömungsgeschwindigkeit 

Bei einer Flussrate von 200 µL/min entlang der Membran ist eine kontinuierlich 

gleichbleibende Diffusion des TIM aus dem Probenreservoir in den Durchflusskanal 

zu erkennen. Im Vergleich ist bei Erhöhung der Flussrate auf 600 µL/min und 
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1000 µL/min ein Anstieg des Stofftransportes durch die Membran ersichtlich. Ab 

einer Perfusionsrate von 1000µL/min wurde keine Änderung der Transportrate 

beobachtet. Der Verlauf der Kurven bei Flussraten >1000 µL/min nähern sich dem 

theoretisch berechneten Anstieg an, erreichen diesen jedoch nicht. Nach einem 

Untersuchungszeitraum von 2 h wurden mit Konzentrationen von 7,5 bis 

7,9 ∙ 10-5 mol/L ähnliche Endpunkte für die Flussraten von 600 bis 1000 µL/min 

ermittelt.  

 

Abbildung 14: Einfluss der Strömungsgeschwindigkeit auf den Wirkstofftransport aus dem 

Donor-Kompartiment in das Akzeptor-Kompartiment 1. 

 

3.4.2.3 Bestimmung der Permeabilitätskoeffizienten in der Zwei-Kanal-

Durchflusszelle 

In Tabelle 10 sind die berechneten Permeabilitätskoeffizienten der untersuchten 

Arzneistoffe in der ZKD im Vergleich zu den unter 3.2 vorgestellten Werten, die mit 

der Ussing-Kammer erhalten wurden, dargestellt.  
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Tabelle 10: Vergleich der Permeabilitätskoeffizienten zwischen der ZKD und der Ussing-Kammer. 

Arzneistoff 
Membran / 

Porengröße in µm 
Papp bestimmt mit der 
ZKD (∙10

-6
 cm/s ± SD) 

Papp bestimmt mit der 
Ussing-Kammer 
(∙10

-6
 cm/s ± SD) 

Ciprofloxacin 
CN / 0,8 9,3 23,1 ± 3,7 

CA / 0,2 10,4 9,5 ± 1,4 

Timolol 
CA / 0,2 10,8 15,7 ± 2,0 

PC / 3,0 25,8 55,2 ± 4,9 

 

Zwischen den zwei Methoden sind teils deutliche Unterschiede in den Papp Werten zu 

sehen. Die Permeabilitäten von CIP für die 0,8 µm CN-Membran und von TIM für 

3,0 µm PC-Membran sind in der ZKD um die Hälfte geringer als in dem Ussing-

Kammer-System. Geringere Differenzen sind bei der CA-Membran zwischen den 

Systemen zu finden.  

3.4.3 Drei-Kompartiment-System 

3.4.3.1 Bestimmung des Einflusses der verfügbaren Diffusionsfläche und der 

Flussrate 

In Abbildung 15 sind die Verteilungsschemata in allen 3 Kompartimenten als 

Stoffmengenverhältnis (N/N0) über die Zeit aufgetragen. In allen Graphen der 

Abbildung 15 ist eine schnelle Abnahme der Konzentration im Donor-Kompartiment 

nach 20 min erkennbar. Dennoch verbleibt nach der Versuchsdauer von 120 min 

eine scheinbare Restmenge der CIP-Lösung von 8 bis 22 % im Donor-Kompartiment 

der ZKD. Bei Anwendung des Versuchsaufbau 1 (Tabelle 4) mit unterschiedlichen 

Flussraten und gleichen Diffusionsflächen ist mit einem Anteil von 60 % die größte 

Menge der CIP-Lösung in das Akzeptor-Kompartiment 1, welches das konjunktivale 

Gefäßsystem simuliert, diffundiert (Abbildung 15 A). Bei Verringerung der 

Diffusionsfläche auf die Hälfte (200 mm²), siehe Versuchsaufbau 2, wurde eine 

inverse Verteilung erhalten. 71 % der Arzneistofflösung wurde im Akzeptor-

Kompartiment 2, welches das Aderhautgefäßsystem simuliert, detektiert. Nur ein 

sehr geringer Anteil von 6 % diffundierte innerhalb der Versuchsdauer von 120 min 

durch die „konjunktivale“ Membran in das Akzeptor-Kompartiment 1 (Abbildung 

15 B). Bei Vorhandensein von gleichen Flussraten an beiden Flusskanälen und 

gleichen Diffusionsflächen (Versuchsaufbau 3 und 4) wurde der größte Teil der CIP-

Lösung in das simulierte konjunktivale Gefäßsystem (Akzeptor-Kompartiment 1) 

transportiert. Die Änderung der effektiven Diffusionsfläche zeigt keinen großen 
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Einfluss unter diesen Versuchsbedingungen (Abbildung 15 C und E). Im Vergleich 

zeigt der theoretische Ansatz (Abbildung 15 D) einen deutlich geringeren Abfall der 

Konzentration über die Zeit im Donor-Kompartiment sowie einen geringeren Anstieg 

der Konzentration im Akzeptor-Kompartiment 1. Bei Verringerung der verfügbaren 

Diffusionsfläche sollten die Konzentrationen in beiden perfundierten Kompartimenten 

über die gesamte Versuchszeit einen ähnlichen Verlauf zeigen (Abbildung 15 F). Mit 

einem prozentualen Anteil von 62 % ist in der Praxis ein sehr schneller 

Wirkstofftransport aus dem Probenreservoir in das Akzeptor-Kompartiment 1 

innerhalb der ersten 5 min nach Start des Experiments zu beobachten und weicht 

damit stark von der theoretischen Betrachtung ab (Abbildung 15 E und F). 

  



Ergebnisse 

45 

 

 

Abbildung 15: Umverteilung der 15 mM CIP-Lösung im Drei-Kompartiment-Modell. 

(A Versuchsaufbau  1, B Versuchsaufbau 2, C Versuchsaufbau 3, 

D Versuchsaufbau 3 theoretischer Kurvenverlauf, E Versuchsaufbau 4, 

F Versuchsaufbau 4 theoretischer Kurvenverlauf, siehe Tabelle 4); als Barriere 

zischen Donor- und Akzeptor-Kompartiment 1 wurde die CN-Membran mit einem 

0,8 µm Porendurchmesser und zwischen Donor und Akzeptor-Kompartiment 2 die 

CA-Membran mit einem 0,2 µm Porendurchmesser verwendet. 

Bei Anwendung des Versuchsaufbaus 1 (verschiedene Flussraten, gleiche 

Diffusionsfläche) für die TIM-Lösung wurde ein ähnlicher Kurvenverlauf wie für das 

CIP erhalten (Abbildung 16 A). Ein größerer Anteil des TIM diffundierte durch die 

„konjunktivale“ Membran mit dem höheren Permeabilitätskoeffizienten. Nach der 

Versuchszeit von 2 h gleichen sich jedoch die Konzentrationen der beiden Akzeptor-
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Kompartimente an und die initiale Wirkstoffkonzentration im Donor-Kompartiment 

sinkt auf 4 % ab. Bei Reduzierung der Diffusionsfläche des Akzeptor-Kompartiment 1 

von 400 mm2 auf 200 mm2 bleibt der in dieses Kompartiment transportierte Anteil des 

TIM mit etwa 60 %, verglichen mit dem vorherigen Setup, gleich. Die Konzentration 

im Akzeptor-Kompartiment 2 nimmt um 18 % auf 27 % ab. Bei diesem Versuch 

verblieb ein Restanteil von 15 % im Donor-Kompartiment (Abbildung 16 B). Im 

Vergleich der Graphen in Abbildung 16 C und D ist eine gute Übereinstimmung 

zwischen den praktisch und theoretisch erhaltenen Ergebnissen sichtbar. Bei gleich 

angelegten Flüssen von 600 µL/min und gleicher Diffusionsfläche von 400 mm2 

überwiegt der Wirkstofftransport in Richtung der „konjunktivalen“ Membran mit dem 

größeren Papp Wert in das Akzeptor-Kompartiment 1. Der Wirkstoffanteil im Donor-

Kompartiment geht nach der Versuchszeit gegen 1 %. Mit Ausnahme der Kurve des 

Akzeptor-Kompartiment 2 wurde ein ähnliches Ergebnis nach der Verkleinerung der 

Diffusionsfläche erhalten (Abbildung 16 E und F). Die Konzentrationen des 

„choroidalen“ Akzeptor-Kompartiment 2 gleichen sich nach 40 min denen des oberen 

„konjunktivalen“ Akzeptor-Kompartiments 1 an. Nach der theoretischen Berechnung 

sollten beide Kurven in der Praxis flacher verlaufen. Die Annäherung der 

Konzentrationen in beiden Teilen der ZKD ist in der Theorie ebenfalls zu sehen 

(Abbildung 16 F). 
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Abbildung 16: Umverteilung der 15 mM TIM-Lösung im Drei-Kompartiment-Modell 

(A Versuchsaufbau  1, B Versuchsaufbau 2, C Versuchsaufbau 3, 

D Versuchsaufbau 3 theoretischer Kurvenverlauf, E Versuchsaufbau 4, 

F Versuchsaufbau 4 theoretischer Kurvenverlauf, siehe Tabelle 4); als Barriere 

zischen Donor- und Akzeptor-Kompartiment 1 wurde die PC-Membran mit 3 µm 

Porendurchmesser und zwischen Donor und Akzeptor-Kompartiment 2 ein Komplex 

aus CN-Membranen mit 0,8 µm, 0,2 µm und 1,2 µm CN Porendurchmesser 

verwendet. 

Mit Hilfe der Gleichungen 4-6 wurde die benötigte Zeit bis zum 

Konzentrationsausgleich für CIP zwischen den Kompartimenten in der ZKD ermittelt. 

Diffusionsflächen von 400 mm² wurden für diese Berechnung für beide Membranen 

definiert. Die Abbildung 17 A zeigt die Abnahme der CIP-Konzentration des Donor-

Kompartiments. Nach einem Zeitraum von 320 min nähert sich diese Kurve der 
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Abszisse an (Abbildung 17 A). Zu diesem Zeitpunkt besitzt das „konjunktivale“ 

Akzeptor-Kompartiment 1 einen Wirkstoffanteil von ~70 % und das „choroidale“ 

Akzeptor-Kompartiment 2 einen Anteil von ~29 %. Erst nach einer theoretischen 

Betriebsdauer der ZKD von 42 Tagen gleichen sich die Konzentrationen der beiden 

Kompartimente an (Abbildung 17 B).  

 

Abbildung 17: Theoretischer Kurvenverlauf für CIP bis zur Gleichgewichtseinstellung. 

 

3.5 Das Glaskörper-Modell 

3.5.1 Physikalisch-chemische Charakterisierung 

Der pH-Wert von 7,4 des PAA-Gels stimmt mit den Literaturwerten des menschlichen 

GKs überein [16]. Für die relative Dichte, die Viskosität und den Brechungsindex 

wurden leichte Abweichungen erhalten. Die Ergebnisse sind in Tabelle 11 

präsentiert. Durch die Verwendung des SRP stimmen der Wassergehalt und die 

Elektrolytzusammensetzung des natürlichen GKs und des Gels überein.  
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Tabelle 11: Vergleich des natürlichen Glaskörpers und des PAA-Gels (Mittelwert ± 

Standardabweichung, n=3). 

Eigenschaft Mensch/Schwein PAA-Gel 

Wassergehalt 98-99 %
 

99 % 

pH 7,4
 

7,4 

Relative Dichte 1,0053 – 1,0089 g/cm³
 

1,0013 ± 0,0014 g/cm³ 

Brechungsindex 1,3345-1,3348
 

1,3385 

Viskosität 606,0 ± 9,6 699,2 ± 66,9 

 

3.5.2 Verteilungsstudien 

Die FS-Lösung wurde in die Mitte des GK-Modells injiziert. Mit beiden Füllmedien, 

dem PAA-Gel und dem Schweine-GK, wurde ein Rückfluss der injizierten Lösung 

entlang des Einstichkanals beobachtet. In Abbildung 18 ist dieses Phänomen 

erkennbar. Nach 3 h erfolgte eine Umverteilung des FS im Gel (Abbildung 18). 

 

Abbildung 18: Abbildung des GK-Modells, A: Rückfluss der FS-Lösung entlang des Injektionskanals 

nach Herausziehen der Nadel; B: GK-Modell nach 3 h Bewegung. 

 

Nach 3 h Bewegung wurden 75 % des FS in Teil A (siehe Abbildung 7) des GK des 

Schweins detektiert. Mit einem Anteil von 81 % wurde ein ähnliches Ergebnis für das 

PAA-Gel erhalten. Nur eine geringe Menge von 25 % (Schweine-GK) und 19 % 

(PAA-Gel) diffundierte in den vorderen Teil B des Modells. Mit beiden Medien wurde 

eine ähnliche Verteilung der injizierten FS-Lösung erhalten.   
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3.6 Das Eye-Movement-System 

Langsame bis schnelle Folgebewegungen mit Winkelgeschwindigkeiten von 60 bis 

124 °/s entlang der x-Achse und 60 °/s entlang der y-Achse, Sakkaden (261 °/s 

entlang der horizontalen Achse) und Mikrosakkaden mit Winkelgeschwindigkeiten 

von 434 °/s entlang der x-Achse wurden simuliert und experimentell überprüft. Die 

Ergebnisse der Überprüfung der programmierten Parameter sind in Tabelle 12 

zusammengefasst.  

Tabelle 12: Bewegungsschemata des Eye-Movement-Systems. 

 
Schema 

Bewegung entlang der 
x-Achse 

Bewegung entlang der 
y-Achse 

Literatur (x-Achse) 

Amplitude 
(°) 

Geschwin-
digkeit (°/s) 

Amplitude 
(°) 

Geschwin-
digkeit (°/s) 

Amplitude 
(°) 

Geschwin-
digkeit (°/s) 

Langsame 
Folge-

bewegung 
17 60 10 60 ≤40 

50 - 100 
Schnelle 
Folge-

bewegung 
16 124 10 60 ≤40 

Sakkaden 21 261 10 60 ≤40 

200 - 800 
Mikro-

sakkaden 
8 434 0 0 ~10 
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Die Abbildung 19 zeigt beispielhaft die Aufzeichnung der Bewegungsmuster der 

simulierten langsamen Folgebewegung und der Mikrosakkaden. 

 

Abbildung 19: Aufzeichnung der Amplituden (blau) und der Geschwindigkeiten (rot) simulierter 

langsamer Folgebewegungen (A) und Mikrosakkaden (B). 

 

3.7 Verteilungsstudien unter Anwendung der Kombination aus EyeMoS 

und GK-Modell 

3.7.1 Bestimmung des Verteilungskoeffizienten 

Nach 24 h wurde eine Gleichgewichtsverteilung des FS zwischen der Gel- und der 

Puffer-Phase erhalten. Durch Quellung wurde eine Zunahme des Volumens des 

PAA-Gels von 2 mL nach der Versuchszeit bestimmt und in die Berechnung des 

Verteilungskoeffizienten einbezogen. Der nach Gleichung 7 berechnete 

Verteilungskoeffizient für FS zwischen beiden Phasen beträgt 1,5 ± 0,2.  
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3.7.2 Einfluss der Molekülmasse auf die Verteilung im Modell 

Um den Einfluss der relativen Molekülmasse einer Substanz auf die Verteilung im 

GK-Modell zu untersuchen, wurden FS, FITC 4, 40 und 150 sowie der fluoreszenz-

markierte Antikörper und der Arzneistoff DX in das GK-Modell injiziert und für 3 h im 

EyeMoS unter der Simulation langsamer Folgebewegungen bewegt. Die Ergebnisse 

sind in Tabelle 7 zusammengefasst. Deutliche Unterschiede im Verteilungsverhalten 

der Substanzen wurden nach 3 h nicht beobachtet. Erst nach 24 h zeigten sich für 

das niedrig-molekulare FS und das hoch-molekulare FTIC 150 unterschiedliche 

Umverteilungen in den Teilen A und B des Modells (Tabelle 13).  

Tabelle 13: Verteilung der (Modell-) Arzneistoffe in Teil A des GK-Substituts nach 3 und 24 h 

Bewegung im EyeMoS (Daten sind als Mittelwerte ± Standardabweichung dargestellt, 

n=3-5). 

Substanz 
Kumulativer Anteil in Teil A 

nach 3 h (%) 
Kumulativer Anteil in Teil A 

nach 24 h (%) 

FS 96,2 ± 2,5 75,4 ± 4,7 

FITC 150 96,9 ± 1,3 92,3 ± 3,8 

FITC 40 98,5 ± 0,4 

- 

FITC 4 88,1 ± 4,7 

IgG-
Antikörper 

86,5 ± 0,9 

DX 97,9 ± 1,3 

 

3.7.3 Simulation der hinteren Glaskörperabhebung 

Die Ergebnisse der experimentellen Simulation der hinteren Glaskörperabhebung 

sind in Tabelle 14 dargestellt. Im Zustand eines vollständig gefüllten GK-Modells 

wurden 42 bis 62 % der Modellsubstanzen in Teil A zum Zeitpunkt t=0 h gefunden. 

Die Abweichung zwischen den Modellsubstanzen beruht auf präparativen Ursachen 

während der Injektion. Ungeachtet ob das GK-Modell im EyeMoS bewegt wurde oder 

nicht, konnte kein Unterschied zwischen den injizierten Stoffen beobachtet werden. 

Ein Anteil von 96 bis 98 % wurde nach 3 h in Teil A des Modells detektiert. Die 

Ursache für die vorliegende Verteilung beruht auf dem Rückfluss einer bestimmten 

Menge der injizierten Substanz entlang des Einstichkanals bei dem Herausziehen 

der Kanüle aus dem Gel. Der Einstichkanal ist in Teil A des GK-Modells lokalisiert. 

Dieses Phänomen wird durch die fotografischen Aufnahmen in der Abbildung 20.2 

bestätigt. Die Fotos zeigen eine deutliche Färbung in der Mitte des Gels und entlang 

einer geraden Linie durch Teil A zur Öffnung des Modells. Nahe der Öffnung sind 
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zwei weitere gelbe Punkte, die durch den Rückfluss der injizierten Substanz und 

anschließendem Spreiten zwischen der Wand des Glaskorpus und des Gels 

resultieren könnten. Im Falle eines bewegten Modells wurden ähnliche Verteilung 

erhalten. Dennoch ist auf den Bildern eine größere Ausbreitung in Teil A visuell 

erkennbar, die durch die Bewegung hervorgerufen werden könnte.  

 

Tabelle 14: Einfluss der simulierten langsamen Folgebewegung auf die Verteilung von FS, 
FITC 40 und FITC 150 in Teil A des GK-Modells unter Berücksichtigung 
unterschiedlicher Stadien der hinteren Glaskörperabhebung (Mittelwert ± 
Standardabweichung, n=1-3). 

 

Status der PVD Substanz t=0 h 3 h ohne Bewegung 3 h Bewegung 

Keine PVD 
(100 % PAA-Gel) 

FS 64,4 99,4 ± 0,3 95,8 ± 2,8 

FITC 40 65,5 ± 0,9 99,4 ± 0,4 98,5 ± 0,4 

FITC 150 42,2 98,8 ± 0,4 96,9 ± 1,3 

Anfängliche PVD 
(75 % PAA-Gel / 
25 % Puffer) 

FS 72,2 ± 5,7 82,6 ± 10,8 77,0 ± 8,6 

FITC 40 73,5 98,1 ± 1,3 89,3 ± 11,8 

FITC 150 60,2 99,0 ± 0,2 85,9 ± 6,5 

Fortgeschrittene PVD 
(50 % PAA-Gel / 
50 % Puffer) 

FS 98,8 58,5 ± 3,4 65,6 ± 3,3 

FITC 40 92,1 74,2 ± 13,9 32,1 ± 3,5 

FITC 150 96,1 65,6 ± 8,6 42,8 ± 5,3 

 

 

Abbildung 20:  Querschnitte der gefrorenen GK-Substitute (1: kurz nach der Injektion; 2: nach 3 h 

ohne Bewegung; 3: nach 3 h Bewegung im EyeMoS). 
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Direkt nach der Injektion (t=0) wurden im Falle einer simulierten anfänglichen PVD 60 

bis 72 % für die Modellsubstanzen in Teil A detektiert. Während der Simulation einer 

fortgeschrittenen PVD stieg dieser Anteil auf 92 bis 99 %. Der prozentual höhere 

Anteil der injizierten Modellsubstanz in Teil A beruht auf dem stärkeren Rückfließen 

an der Grenze zwischen Gel- und Pufferphase im Fall der fortgeschrittenen PVD, da 

beim Herausziehen der Kanüle der Hauptteil der injizierten Substanz sofort in die 

Pufferphase übergeht. Bei der Simulation der anfänglichen PVD (25 % Pufferanteil) 

wurde ein ähnliches Verteilungsverhalten wie im mit einem zu 100 % mit Gel 

gefüllten GK-Modell beobachtet. Nach 3 h wurden 77 bis 99 % der Modellsubstanzen 

im Teil A detektiert. Die Bewegung hatte in diesem Füllzustand des Modells keinen 

Einfluss auf die Verteilung. Wird das Gel zu 50 % durch Puffer ersetzt 

(fortgeschrittene PVD), wurde eine ähnliche Verteilung der Substanzen zwischen Teil 

A und B des Modells nach 3 h Bewegung erhalten. Ohne Bewegung fand eine 

geringere Umverteilung in Teil B statt. Dennoch stellt dieses Muster keine homogene 

Gleichverteilung der Substanzen in beiden Teilen dar. Während der dreistündigen 

Bewegung im EyeMoS erfolgte eine räumliche Umverteilung der Gel- und 

Pufferphase, wobei die Pufferphase das Gel im Modell umschließt. Ein Querschnitt 

des gefrorenen Probekörpers ist in Abbildung 21 gezeigt. Es wird ersichtlich, dass die 

farbige Modellsubstanz in der Pufferphase am Rand des Glaskorpus zu finden ist. In 

den Versuchen in denen keine Bewegung auf das GK-Modell ausgeübt wurde, ist 

ebenfalls eine leichte Umlagerung der Phasen beobachtet worden. In diesem Fall 

war das Gel nicht im Zentrum des Modells lokalisiert. Eine solche Umlagerung der 

Phasen konnte in der Simulation der anfänglichen PVD nicht erfasst werden.  

 

 

Abbildung 21: Querschnitt des gefrorenen GK-Substituts nach 3 h Bewegung unter der Simulation 

der fortgeschrittenen hinteren Glaskörperabhebung. 
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4 Diskussion 

4.1 Bestimmung der Permeabilitäts- und Diffusionskoeffizienten von 

Geweben natürlicher Herkunft  

Die Permeabilitätskoeffizienten der Wirkstoffe LID, CIP, TIM und DX für die 

verschiedenen Gewebe der Augen wurden erfolgreich bestimmt. Die erhaltenen 

Permeabilitäten der untersuchten Substanzen durch die Konjunktiva aller 

ausgewählten Spezies sind um ein Vielfaches höher als durch die Kornea. Die 

höhere Permeabilität der Konjunktiva ist hauptsächlich durch deren Anatomie 

bedingt. Die tight junctions der Kornea sind dichter und bilden daher eine größere 

Barriere für die Arzneistoffe [11]. Hämäläinen et. al [45] zeigten in Ihren Studien, 

dass die Porosität, die Porengröße und die Anzahl der Poren der Konjunktiva 

vielfach größer waren verglichen mit den Poren der Kornea. Weiterhin besitzt die 

Konjunktiva eine 17-fach größere Oberfläche. Der anatomische Vergleich beider 

Gewebe lässt vermuten, dass nach der Applikation von Augentropfen ein 

beachtlicher Teil der gegebenen Arzneistoffmenge über die Konjunktiva 

aufgenommen werden kann. In vivo wird die Verteilung und Elimination der topisch 

applizierten Arzneistofflösung durch das konjunktivale Blutgefäßsystem, die Lymphe 

und den Fluss der Tränenflüssigkeit beeinflusst. Mit dem Ussing-Kammer-System 

können diese Parameter zwar nicht berücksichtigt werden, dennoch bietet das 

In vitro-Testsystem eine gute Basis um die Permeabilitäts- und Barriereeigenschaften 

unterschiedlicher Gewebe des Auges zu bestimmen und miteinander zu vergleichen. 

In der Entwicklung von neuen Implantaten und deren In vitro-Charakterisierung 

sollten die Einflüsse der okularen Blutgefäßsysteme nicht vernachlässigt werden. 

Nach der Passage der Konjunktiva stellt die Sklera eine weitere Diffusionsbarriere für 

die Arzneistoffe dar. Die erhaltenen Permeabilitätskoeffizienten von CIP, TIM und DX 

durch die Sklera waren ebenfalls höher als die der Kornea. Des Weiteren  sind die 

Oberfläche der Sklera und damit die verfügbare Diffusionsfläche ähnlich der 

Konjunktiva. In Bezug auf die topische Applikation von Augentropfen direkt auf die 

Kornea wird diese oft als Hauptabsorptionsort für die Arzneistoffe angenommen. Die 

erhaltenen Ergebnisse und die Anatomie zeigen jedoch, dass die Transport- und 

Diffusionswege in der nahen Umgebung der Kornea unbedingt beachtet werden 

sollten [11, 22, 46].  
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Ophthalmologische Implantate können unter anderem in den Sub-Tenon-Raum, 

intraskleral oder unter die Konjunktiva (subkonjunktival) appliziert werden. Der Sub-

Tenon-Raum befindet zwischen der Tenon-Kapsel und der Sklera, konjunktivale 

Implantate werden unter die Konjunktiva, die die Sklera bedeckt, platziert. Aufgrund 

der großen Oberfläche und der relativ hohen Durchlässigkeit der Konjunktiva kann 

die Arzneistoffabgabe aus dem Implantat in zwei Richtungen erfolgen. Der Transport 

in die Vorderkammer des Auges oder in tiefere Schichten in Richtung des 

Augeninneren ist möglich. Nach der Diffusion, die die Haupttransportart in der Sklera 

darstellt [47], kann der Arzneistoff in das choroidale Gefäßsystem penetrieren und 

zum hinteren Augenabschnitt gelangen oder in den systemischen Kreislauf eliminiert 

werden.  

Nach topischer Applikation auf die Kornea wird der größte Teil der gegebenen Dosis 

in kürzester Zeit durch die Tränenflüssigkeit von der Hornhautoberfläche eliminiert. 

Dies resultiert in einer verminderten Bioverfügbarkeit. Durch Einsetzen eines 

wirkstoffenthaltenden Implantates können diese negativen Einflüsse verhindert und 

die effektive Arzneistoffkonzentration am Wirkort erhöht werden. Im Vergleich zur 

intravitrealen Injektion ist das verringerte Risiko von auftretenden Komplikationen, 

wie zum Beispiel eine Endophtalmitis oder Verletzungen der Netzhaut, ein weiterer 

Vorteil der Implantation in periokulare Gewebe [48, 49]. Außerdem wurde berichtet, 

dass der Eingriff der periokularen Injektion wenig Schmerzen verursacht [50]. Eine 

weitere Möglichkeit die Bioverfügbarkeit des Wirkstoffes im vorderen Augenabschnitt 

zu erhöhen ist der Einsatz von wirkstoffhaltigen Kontaktlinsen. Die Kontaktlinsen 

werden direkt auf die Oberfläche der Kornea aufgebracht und können dort über einen 

längeren Zeitraum den Wirkstoff kontinuierlich an das umgebende Gewebe abgeben. 

Die Folge ist ein verringerter Abtransport des Wirkstoffes durch die Tränenflüssigkeit. 

Außerdem kann eine Mehrfachgabe von Augentropfen verhindert werden, wodurch 

die Patienten-Compliance steigt. Wie bereits im Abschnitt 1.2 beschrieben, befinden 

sich viele Konzepte in der Forschung und werden in naher Zukunft eine immer 

wichtigere Rolle spielen. 

Die für den Komplex aus Konjunktiva, Sklera, Retina und Choroidea erhaltenen 

Papp Werte waren die niedrigsten aller untersuchten Gewebe. Ein direkter Transport 

des Arzneistoffes durch alle Schichten in das Augeninnere ist daher kaum zu 

erwarten und ist nur bei besonderer Berücksichtigung der relativ großen zum 
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Stoffaustausch verfügbaren Oberfläche denkbar. Die Absorption und die sich 

anschließende Elimination durch die anliegenden okularen Blutgefäße sind 

wahrscheinlicher.  

Die molekulare Masse (MW) und die Lipophilie eines Stoffes beeinflussen die 

Permeation durch die Gewebe des Auges [47, 51]. Mit 288,8 Da hat LID die kleinste 

MW der untersuchten Substanzen. Weiterhin wird LID in Klasse II (hohe 

Permeabilität) des Biopharmazeutischen Klassifikationssystem (BCS), das im 

Rahmen der FDA Richtlinien für Vorhersagen über die Arzneistoffabsorption im Darm 

nach oraler Gabe  verwendet wird, eingeordnet [52]. Diese Eigenschaften führen im 

Vergleich zu den höchsten Papp Werten. Höhere Konzentrationen von LID können die 

Endothelzellen der Kornea schädigen [53]. Die Schädigung führt zu einer höheren 

Durchlässigkeit der Kornea. Durch den Einsatz der niedrig konzentrierten Lösungen 

(600 µM) kann dieser Effekt in dieser Arbeit ausgeschlossen werden. TIM (MW von 

432,5 Da und log P=1,44) und DX (MW von 392,5 Da und log P=1,93) besitzen 

höhere MW als LID. Beide Substanzen werden in Klasse I des BCS eingestuft [54, 

55] und besitzen daher eine hohe Permeationsfähigkeit durch das Darmgewebe. 

Miteinander verglichen wurden für TIM und DX ähnliche Permeabilitätseigenschaften 

durch die Augengewebe erhalten. CIP (MW von 367,8 Da und log P=-0,54) ist die 

hydrophilste Substanz der untersuchten Arzneistoffe. Das Permeabilitätsverhalten 

von CIP wird durch die Ausbildung von Zwitterionen im neutralen pH beeinflusst. Die 

niedrigen Papp Werte des CIP weisen auf eine erschwerte Permeabilität von 

hydrophilen Substanzen durch die Gewebe hin. Weiterhin ist CIP in die Klasse IV des 

BCS mit geringerem Permeabilitätsvermögen einzuordnen [56]. In der Literatur sind 

für die Kornea des Kaninchens mit 22 ∙ 10-6 cm/s für Ibuprofen und 44 ∙ 10-6 cm/s für 

Clonidin hohe Papp Werte bestimmt worden [57, 58]. Diese zwei Substanzen sind in 

den BCS Klassen II und I (hohe Permeabilität) zugeordnet. Geringe Papp Werte, die 

für Atenolol (0,68 ∙ 10-6 cm/s) und Acetazolamid (0,57 ∙ 10-6 cm/s) publiziert wurden, 

weisen auf eine geringe Permeabilität dieser Arzneistoffe hin [57]. Im BCS System 

sind die Substanzen als Klasse III und IV klassifiziert [55]. Gemeinsamkeiten in den 

Permeabilitäten durch die Gewebe des Auges und Darms wurden für die getesteten 

und in der Literatur beschriebenen Substanzen beobachtet. Daher könnte das BCS 

System mit gewisser Vorsicht am Auge Anwendung finden um erste Vorhersagen 

über die Permeabilitätseigenschaften von Substanzen treffen zu können. 
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In der ophthalmologischen Forschung werden verschiedene Tiermodelle genutzt [9]. 

Dabei ist das Kaninchen das Tiermodell, welches für In vivo-Studien am meisten 

Anwendung findet [45, 57]. Prausnitz et al. haben ebenfalls die Papp Werte von 

Timolol für die Kornea (1,8 ∙ 10-5 cm/s) und die Konjunktiva (5,2 ∙ 10-5 cm/s) des 

Kaninchens bestimmt. Diese Werte stimmen mit den in dieser Arbeit ermittelten 

Werten gut überein. Weitere Tiermodelle stellen das Rind und das Schwein dar [51, 

59]. Anatomische Gemeinsamkeiten zwischen dem Schweine- und dem 

menschlichen Auge wurden bereits in der verfügbaren Literatur diskutiert. 

Beispielsweise sind die Größe des Augapfels mit 24 mm horizontalen 

Durchmesser [60], der strukturelle Aufbau und die Eigenschaften der Kornea [44, 61], 

Sklera [43] und Retina [41] dem menschlichen Auge sehr ähnlich. Dennoch wurden 

funktionelle Aspekte wie zum Beispiel die unterschiedliche Ausprägung von 

Transportproteinen bisher nicht ausreichend untersucht, um die eindeutige 

Übereinstimmung zu belegen. Die Anatomie der Kaninchen- und Rinderaugen weicht 

von der des menschlichen Auges ab. Die Unterschiede werden im weiteren Verlauf 

dieser Arbeit diskutiert. 

Im Rahmen dieser Arbeit wurden große Unterschiede in den Permeabilitäten 

zwischen den drei untersuchten Tiermodellen erhalten. Die Differenzen beruhen 

hauptsächlich auf unterschiedliche Anatomien, wobei insbesondere die Dicke der 

entsprechenden Gewebe eine Rolle spielt (Tabelle 7). Mit einer Schichtdicke von 0,3-

0,4 mm ist die Kornea des Kaninchens relativ dünn im Vergleich zu der des 

Menschen, Schweines (0,5-0,7 mm, [42]) oder des Rindes (0,9-1,1 mm, [62]). 1979 

beschrieb Crank [63] den Zusammenhang zwischen der Dicke und der Transportrate 

durch Membranen. Dabei war die durch die Membran diffundierte Stoffmenge 

umgekehrt proportional zu der Schichtdicke einer homogenen Membran. Die 

höchsten Permeabilitäten wurden für das Kaninchen, gefolgt vom Schwein und Rind, 

erhalten. Während die Ergebnisse dieser Arbeit diesem Trend folgen, ist zu 

beachten, dass die natürlichen Gewebe nicht homogen strukturiert sind. Daher 

sollten solche theoretischen Vergleiche und Aussagen immer unter Berücksichtigung 

der anatomischen und physiologischen Unterschiede zwischen den Spezies 

erfolgen.  

Die Berechnung des effektiven Diffusionskoeffizienten Deff (Tabelle 7) zeigt, dass 

offensichtlich weitere Parameter, wie der heterogene Aufbau der Membranen, der 
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Einfluss von Transportproteinen [64] und die Bindung an Proteine während des 

Transports oder der Diffusion durch die Gewebe, das Verhältnis zwischen 

Permeabilität und Schichtdicke beeinflussen. Mit einem horizontalen Durchmesser 

von 15 mm besitzt die Kornea des Kaninchens einen riesigen Anteil an der 

Gesamtoberfläche des Augapfels (18-20 mm, [42]) und bildet damit eine große 

Absorptionsfläche für die Arzneistoffe. Die menschliche Kornea ist mit einem 

horizontalen Durchmesser von 11,7 mm [42] kleiner. Weiterhin ist der Augapfel des 

Menschen größer als der des Kaninchens. Die Größe der Kornea sowie deren 

Proportion zur Gesamtgröße des Augapfels vom Schweineauge sind dem 

menschlichen ähnlich [44, 61]. Die Kornea (horizontaler Durchmesser 29,3 mm) und 

die Größe des Augapfels (34 mm) des Rinderauges sind im Vergleich die größten 

[62]. Ergänzend ist zu beachten, dass die Kornea des Kaninchens im Vergleich zu 

den anderen untersuchten Tieraugen keine Bowman’sche Membran enthält [42]. 

Dies könnte ein weiterer Grund für die hohen Permeabilitäten sein.  

Die Sklera der drei Tierspezies, Kaninchen, Schwein und Rind, sind hinsichtlich ihrer 

Größe und Dicke sehr unterschiedlich. Aufgrund der ausgeprägten Schichtdicke 

wurden die niedrigsten Papp Werte für die Sklera des Rindes erhalten. Die Dicke der 

Kaninchen-Sklera beträgt nur 1/10 der menschlichen und Schweine-Sklera [65]. 

Dennoch wurden für Timolol ähnliche Papp Werte für die Sklera des Kaninchens und 

Schwein bestimmt. Im Vergleich mit der Sklera des Kaninchens ist der 

Permeabilitätskoeffizient von CIP für die Schweine-Sklera fast doppelt so hoch. Die 

Normierung der Papp Werte durch die Berechnung des Deff (Tabelle 7) weist auf einen 

großen Einfluss weiterer Faktoren wie zum Beispiel die Bindung an Proteine, der 

Wassergehalt der Sklera oder die Elimination durch Transport-Proteine auf den 

okularen Transport hin.  

Die Permeabilitätsuntersuchungen der vier Arzneistoffe durch die konjunktivalen 

Gewebe zeigt die erwartete Reihenfolge mit steigenden Papp Werten für die 

Konjunktiva des Kaninchens, des Schwein und des Rinds. Die Konjunktiva ist ein 

sehr elastisches Gewebe, das nach der Präparation vom gesamten Augapfels nicht 

in ihrer Ausgangsform geblieben ist. Daher wurden die Proben aus den gleichen 

Stellen des jeweiligen Auges entnommen um die Reproduzierbarkeit zu bewahren. 

Für den Stofftransport durch die Konjunktiva sind aktive Transportmechanismen 

charakterisiert worden [66]. Diese konnten jedoch im Rahmen dieser Arbeit nicht 
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berücksichtigt werden. Um präzisere Angaben über die Transportprozesse durch die 

Konjunktiva zu erhalten, sind aktive Mechanismen zu berücksichtigen und die 

Permeabilität von Standardsubstraten in zukünftigen Studien einzubeziehen. 

Die größten Unterschiede in den Permeabilitäten zwischen den Tiermodellen wurden 

für die mehrschichtigen Komplexe (Konjunktiva + Sklera + Retina + Choroidea) 

erhalten. Die Permeabilitätsraten der untersuchten Arzneistoffe durch die 

Mehrschicht-Komplexe der Kaninchen-Konjunktiva waren um ein vielfaches größer 

als der Transport durch die Konjunktiva des Schweineauges. Dabei scheint die Dicke 

der Membran der bestimmende Faktor zu sein.  

4.2 Bestimmung der Permeabilitäts- und Diffusionskoeffizienten von 

synthetischen Membranen  

Ein Ziel dieser Arbeit war die Identifizierung von synthetischen Membranen, die in der 

Permeabilität mit den natürlichen Geweben übereinstimmen. Im Vergleich zu den 

natürlichen Geweben wurden mit Membranen bestehend aus CN, CA, PC und PTFE 

gute Übereinstimmungen in den Papp Werten für die untersuchten Arzneistoffe 

erreicht (Tabelle 8). Wie bereits beschrieben (siehe 4.1) sind die Anatomie des 

Schweineauges und des menschlichen Auges sehr ähnlich [43, 60, 61, 67]. Daher 

wurden die Permeabilitäten der Arzneistoffe durch die präparierten Gewebe des 

Schweineauges als Referenz gesetzt. Dennoch handelt es sich bei den natürlichen 

Geweben nicht wie bei den synthetischen Membranen um homogene Strukturen. 

Zum Beispiel ist die Konjunktiva aus dem äußeren Epithel und dem darunter 

liegenden Stroma aufgebaut. Das Epithel besteht aus 5 bis 15 Zellschichten, die 

durch tight junctions miteinander verbunden sind. Diese tight junctions spielen bei 

dem aktiven Transport von Arzneistoffen durch die Konjunktiva eine große Rolle. 

Insbesondere hydrophile Stoffe unterliegen diesem Mechanismus. Weiterhin wurden 

aktive Transportstrukturen wie zum Beispiel Efflux-Transporter in der Konjunktiva 

beschrieben [11]. Die identifizierten synthetischen Membranen können die 

Anforderungen des aktiven Transportes nicht erfüllen. Sie besitzen keine solchen 

biologischen Strukturen, wie zum Beispiel Transportproteine. Daher kann der 

Stofftransport durch die Membranen nur auf Grundlage der Papp Werte diskutiert 

werden. Die Sklera ist hauptsächlich aus Bindegewebe aufgebaut. Der Transport von 

Substanzen durch die Sklera erfolgt hauptsächlich passiv durch Diffusion [47]. Der 

Transport durch die synthetischen Membranen erfolgt ebenfalls passiv, sodass in 
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Bezug auf die Sklera größere Übereinstimmungen mit der In vivo-Situation zu 

vermuten sind. Die Retina und die Choroidea sind von vielen Gefäßen durchzogen, 

die deren Barrierefunktion und den Transport von Molekülen stark beeinflussen. 

Daher können die korrespondierenden Membranen diese beiden natürlichen 

Membranen nur grob simulieren. Bei der Verwendung der Membranen als Substitut 

für die natürlichen Gewebe müssen die diskutierten Limitationen immer 

berücksichtigt werden.  

4.3 Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

Periokulare Injektionen und Implantate weisen einige Vorteile gegenüber der 

topischen Applikation von Augentropfen auf. Zum Beispiel kann durch eine 

periokulare Applikation der entsprechenden Darreichungsformen die Kornea als 

Diffusionsbarriere umgangen werden. Weiterhin können wirkstoffbeladene Implantate 

mit modifizierter Freisetzung konstante therapeutische Konzentrationen am Wirkort 

über einen längeren Zeitraum generieren, sodass die Applikationsfrequenz reduziert 

oder sogar auf eine Einmalgabe beschränkt werden kann. Ein weiterer Vorteil ist das 

geringere Risiko des chirurgischen Eingriffs bei der Implantation eines 

subkonjunktivalen Implantates im Vergleich zu einer intravitrealen Applikation.  

Ein wichtiger Schritt bei der Entwicklung der periokularen Implantate ist die In vitro-

Charakterisierung der Wirkstofffreisetzung und -verteilung. Wie bereits im 

Abschnitt 1.2 beschrieben, simulieren die aktuellen In vitro-Methoden die In vivo-

Situation nicht ausreichend. Die natürliche Umgebung eines periokular injizierten 

Implantates besteht aus den umliegenden Geweben und den anliegenden 

Blutgefäßsystemen. Sowohl die Gewebe als auch die Gefäße beeinflussen die 

Wirkstoffverteilung [31]. In der neu entwickelten ZKD sollen diese zwei 

Einflussgrößen auf ein In vitro-System übertragen werden. Die Eigenschaften der 

Gewebe konnten in deren Permeabilität für die ausgewählten Arzneistoffe durch die 

Identifizierung der mit den natürlichen Geweben korrespondierenden synthetischen 

Membranen realisiert werden (3.2). Diese Membranen können als Barriere zur 

Abgrenzung des Probenreservoirs in den Mittelteil der ZKD eingespannt werden. Da 

die subkonjunktivale Applikation momentan in der aktuellen Literatur vielfältig 

diskutiert wird [68, 69], wurde im Verlauf dieser Arbeit dieser Aspekt näher 

betrachtet. Dazu wurden die synthetischen Membranen, die in den Papp Werten mit 

der Konjunktiva und Sklera korrespondieren, eingesetzt. Der Transport durch die 
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Konjunktiva kann durch passive Diffusion oder durch aktiven Transport durch 

spezielle Proteinstrukturen erfolgen [11]. Die passive Diffusion kann durch die 

identifizierten Membranen realisiert werden. Wie bereits im vorherigen Abschnitt 

beschrieben (4.1), besitzen die Membranen Strukturen wie Transportproteine nicht. 

Daher kann der Stofftransport durch die Membranen im Rahmen dieser Arbeit nur 

auf Grundlage der bestimmten Papp Werte erfolgen. Der Stofftransport durch die 

Sklera erfolgt hauptsächlich passiv [47]. Dieser passive Transport kann durch die 

Membranen gut realisiert werden.  

Die zweite Herausforderung bestand in der Simulation der okularen Gefäßsysteme 

im In vitro-Modell. Dabei lag der Fokus insbesondere auf der Umgebung eines 

subkonjunktival injizierten Implantates. Anliegend an die Konjunktiva und die Sklera 

befinden sich in vivo das konjunktivale/episklerale und das choroidale 

Blutgefäßsystem. Durch einen Durchflusskanal im oberen und unteren Teil der ZKD 

(Akzeptor-Kompartiment 1 und 2) konnte ein Fluss entlang der Membranen realisiert 

werden und somit in gewisser Weise die zwei genannten okularen Gefäßsysteme 

simuliert werden. Die Konjunktiva und vor allem die Choroidea sind in vivo mit vielen 

Kapillaren durchzogen, sodass die Diffusionsstrecke vom Injektionsort zu den 

Kapillaren sehr unterschiedlich sein kann. Dieser Einfluss kann in dem In vitro-Modell 

nicht berücksichtigt werden. Der Puffer fließt durch die Flusskanäle entlang der 

Membranen und nicht durch das simulierte „Gewebe“. Daher muss der Arzneistoff 

durch die gesamte Membran diffundieren um das Akzeptor-Kompartiment zu 

erreichen. Demzufolge könnten die Wege und die Permeabilitäten innerhalb der 

natürlichen Membranen für den Arzneistoff im Vergleich im In vitro-Modell geringer 

sein. Die Anzahl der Gefäße in der Sklera ist vernachlässigbar gering, sodass der 

Arzneistoff erst nach der Diffusion durch die Sklera innerhalb der Choroidea in die 

Blutbahn aufgenommen werden kann. Dabei stellt die Choroidea in vivo eine weitere 

Permeationsbarriere für den Arzneistoff dar. Die präparative Separierung der 

Choroidea als Einzelgewebe und der Komplex aus Sklera und Choroidea war nicht 

möglich, sodass keine Papp Werte für dieses Einzelgewebe bestimmt werden 

konnten. Aus diesem Grund wurden im In vitro-Modell die synthetischen Membranen, 

die in der Permeabilität mit der Sklera für die untersuchten Arzneistoffe 

übereinstimmen, als Barriere zwischen dem Donor-Kompartiment und dem 

„choroidalen“ Akzeptor-Kompartiment 2 verwendet. Diese Unterschiede weisen auf 

Einschränkungen der ZKD hin, die in der Auswertung der Ergebnisse beachtet 
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werden müssen. Die Flussrate im choroidalen Gefäßsystem wurde durchschnittlich 

mit 600 µL/min beschrieben [15, 70]. Für das konjunktivale/episklerale System wird 

eine Flussrate von 200 µL/min angenommen [15]. Beide Flussraten wurden auf das 

Modell übertragen. Zusammengefasst konnte mit der ZKD prinzipiell ein In vitro-

Modell entwickelt werden, das in der Lage sein sollte, die Situation einer periokularen 

Injektionen unter Berücksichtigung der genannten Limitationen zu simulieren. Dieser 

theoretische Ansatz soll mit der Charakterisierung der ZKD und ersten 

Verteilungsstudien experimentell überprüft werden.  

4.3.1 Charakterisierung der Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

Zunächst sollte die Kompatibilität zwischen den Wirkstoffen CIP und TIM mit den 

verwendeten Materialen der ZKD und der Schläuche überprüft werden. Für CIP 

konnte keine Inkompatibilität mit den getesteten Materialien identifiziert werden. Eine 

Abweichung von maximal ± 5 % zum Ausgangswert liegen innerhalb des 

akzeptablen Rahmens und sind hauptsächlich auf Fehler in der quantitativen 

Bestimmung zurückzuführen. Bei der Inkubation der Membran konnte nach 2 h ein 

Abfall der Wirkstoffkonzentration von TIM um 13 % ermittelt werden. Damit adsorbiert 

ein Teil des Wirkstoffes an der Membran. Nach einer weiteren Lagerung bis 24 h 

wurde eine weitere Abnahme der TIM-Konzentration in dem Membran umgebenden 

Medium auf 70 % beobachtet, sodass von einer Adsorption des TIM an die Membran 

ausgegangen werden kann. Der Verlust des Wirkstoffes wird in der Massebilanz in 

den weiteren Experimenten berücksichtigt. Da die Inkubation des Schlauchmaterials 

in der TIM-Lösung unter gleichen Bedingungen über 24 h mit einem geringen Defizit 

des TIM-Gehaltes von 5 % einhergeht, kann eine Zersetzung des Wirkstoffes unter 

den Versuchsbedingungen ausgeschlossen werden.  

In Verteilungsstudien wurde der Einfluss der Osmolarität und der 

Strömungsgeschwindigkeit in den Durchflusskanälen untersucht. Weiterhin wurde die 

Eignung der Membranen anhand der berechneten Diffusionsraten (2.6.2) überprüft. 

Dabei wurde ein großer Einfluss der Osmolarität der Probenlösung auf das 

Verteilungsverhalten des Wirkstoffes zwischen dem Donor- und Akzeptor- 

Kompartiment erwartet. Durch Lösen der Wirkstoffe CIP und TIM in destilliertem 

Wasser und in SRP erhielten die Lösungen unterschiedliche Osmolaritäten. Die 

Lösungen wurden jeweils in das Probenreservoir der ZKD eingebracht, mit der 

entsprechenden Membran bedeckt und der anliegende Flusskanal mit SRP 
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perfundiert. Dabei wurde eine deutlich größere Diffusionsrate für beide Arzneistoffe 

im Fall von unterschiedlichen Osmolaritäten von Probe und SRP bestimmt. Aufgrund 

des osmotischen Gefälles kommt es zum starken Eintritt des SRP aus dem Akzeptor-

Kompartiment in das Donor-Kompartiment. Dadurch entsteht ein starker 

hydrostatischer Druck im Donor-Kompartiment der Zelle und die Wirkstofflösung wird 

aus dem Reservoir in das Akzeptor-Kompartiment herausgedrückt. Bei 

angeglichenen Osmolaritäten zwischen der Probe und dem SRP stimmen die 

berechneten und die praktisch ermittelten Diffusionsraten für CIP überein (Abbildung 

13). Die Kurve der praktisch ermittelten Werte für das TIM verläuft etwas flacher als 

die berechnete. Zusammengefasst besitzt die Osmolarität einen erheblichen Einfluss 

auf den Stofftransport zwischen den Kompartimenten der ZKD. Um durch den 

osmotischen Effekt verursachte Fehler zu vermeiden, wurden die Proben für die 

weiteren Experimente in SRP gelöst. Bei angepassten Osmolaritäten zwischen dem 

SRP im Akzeptor-Kompartiment und der Probenlösung im Donor-Kompartiment 

verlaufen die theoretischen und die praktisch ermittelten Kurven ähnlich, sodass die 

Eignung der Membranen als biorelevante Barriere zu den natürlichen Geweben unter 

diesem Testaufbau gegeben ist. 

Im Abschnitt 2.6.3.3 wurde versucht den Aufbau des Ussing-Kammer-Systems mit 

der ZKD nachzuahmen, um die Permeabilitäten der Arzneistoffe durch die 

ausgewählten synthetischen Membranen (Tabelle 8) zu untersuchen. Die Ergebnisse 

zeigen, dass die zwei Methoden nicht miteinander vergleichbar sind. Die in der ZKD 

bestimmten Permeabilitäten betragen für die untersuchten CN- und PC-Membranen 

nur die Hälfte des Papp Wertes, die in der Ussing-Kammer ermittelt wurde. Für die 0,2 

µm CA-Membran wurden geringere Abweichungen gefunden. Die verschiedenen 

Ergebnisse lassen sich auf folgende Unterschiede zwischen den zwei Systemen 

zurückführen. In der Ussing-Kammer wird das Medium durch Begasung mit 

Carbogen® während der Versuche durchmischt und bewirkt somit eine homogene 

Verteilung der eingebrachten Lösung in den Kompartimenten. In der ZKD ist eine 

aktive Durchmischung der Flüssigkeiten in dem verwendeten Setup nicht möglich. 

Weiterhin besitzen das Akzeptor- und das Donor-Kompartiment des Ussing-Kammer-

Systems gleiche Volumina. In der ZKD sind Größenunterschiede im Verhältnis von 

circa 10:1 vorhanden. Eine weitere Differenz ist die unterschiedliche effektive 

Diffusionsfläche, die den Wirkstoffen in den Systemen zur Verfügung steht. Im 

Ussing-Kammer-System beträgt die Austauschfläche 0,1 cm². Mit einer Fläche von 
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4,9 cm² ist die Fläche in der ZKD fast um den Faktor 50 größer. Die größere 

Diffusionsfläche wurde in der Berechnung der Permeabilitätskoeffizienten mit 

einbezogen. Die unterschiedlichen Volumina und die Durchmischung der Medien 

werden in Gleichung 1 nicht berücksichtigt. Aufgrund der großen Unterschiede beider 

Systeme ist eine Vergleichbarkeit der erhaltenen Permeabilitäten nicht gegeben. 

4.3.2 Verteilungsstudien unter Verwendung der Zwei-Kanal-Durchflusszelle 

Im anschließenden Entwicklungsschritt der ZKD wurde der Einfluss der 

Strömungsgeschwindigkeit des an der Membran entlang fließenden SRP auf die 

Wirkstoffverteilung im Zwei-Kompartiment-System geprüft. Mit Erhöhung der 

Flussrate von 200 µL/min auf 600 µL/min wurde ein erhöhter Stofftransport durch die 

Membran in das Akzeptor-Kompartiment ermittelt. Eine weitere Steigerung der 

Flussrate über die physiologischen Werte hinaus (auf 1000 bis 2000 µL/min) führte 

zu einer höheren Diffusionsrate. Übertragen auf die In vivo-Situation einer 

subkonjunktivalen oder intraskleralen Applikation könnte dies aufgrund der höheren 

Flussrate und Anzahl der Kapillaren im choroidalen Gefäßsystem (600 µL/min) auf 

einen höheren Stoffabtransport als über die konjunktivalen Gefäße bedeuten. 

Dennoch wurde in Tierversuchen von Robinson et al. eine umgekehrte Situation 

erhalten [31]. Der Transport des subkonjunktival injizierten Wirkstoffs über die 

Konjunktiva wurde gegenüber dem skleral-choroidalen Gewebe als dominanter 

Eliminationsweg bezeichnet. Dies weist auf einen großen Einfluss der Papp Werte der 

Wirkstoffe für die unterschiedlichen Gewebe hin.  

Die Ergebnisse der Voruntersuchungen bestätigen die Eignung der synthetischen 

Membranen als Substitut für die Konjunktiva und Sklera unter Berücksichtigung der 

gleichen Osmolaritäten in den Kompartimenten. Im Drei-Kompartiment-System sollte 

nun die Situation der subkonjunktivalen Injektion unter Berücksichtigung des 

konjunktivalen und des choroidalen Eliminationsweges untersucht werden. Die 

Permeabilitäten der Membranen die physiologischen Flussraten der anliegenden 

Blutgefäße und der Größenunterschied der lokal verfügbaren Diffusionsflächen 

wurden dabei berücksichtigt. 

In vivo ist die Perfusion der choroidalen Gefäße mehrfach höher als die der 

Konjunktiva. Daher kann vermutet werden, dass eine subkonjunktival injizierte 

Lösung hauptsächlich über die Sklera und Choroidea eliminiert wird. Jedoch sind die 
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Permeabilitäten von CIP und TIM durch die Konjunktiva 2-5-fach höher als durch die 

Sklera in die choroidale Blutbahn (Tabelle 8). Damit stehen sich die Flussrate entlang 

des Gewebes und die Wirkstoffpermeabilität des Gewebes als für die Verteilung 

bedeutende Einflüsse gegenüber. Im Versuchsaufbau 2 wurden die 

Durchflusskanäle mit unterschiedlichen Flussraten perfundiert, wobei der „choroidale“ 

Flusskanal (Akzeptor-Kompartiment 2) die höhere Flussrate, vergleichbar mit der In 

vivo-Situation, aufwies. Die Flächen, die zum Stoffaustausch zur Verfügung standen, 

wurden jeweils mit 200 mm² („konjunktivale“ Membran) und 400 mm² („sklerale“ 

Membran) gesetzt. Die Ergebnisse zeigen für TIM eine höhere Diffusionsrate durch 

die „konjunktivale“ Membran in das Akzeptor-Kompartiment 1. Die 5-fach höhere 

Permeabilität des TIM durch die Konjunktiva und deren korrespondierende Membran 

scheinen dem Einfluss der Flussrate zu überwiegen. Dennoch konnte eine direkte 

Proportionalität zwischen der Diffusionsrate und der Permeabilität nicht beobachtet 

werden. Übertragen auf die In vivo-Situation würde dies eine höhere Elimination des 

Wirkstoffes in äußere Schichten des Auges bedeuten. In vivo-Studien am Kaninchen 

weisen auf eine ähnliche Verteilung hin [31]. Robinson et. al etablierten ein 

Tiermodell um die Eliminationsvorgänge aus dem subkonjunktivalen Wirkstoffdepot 

in die umliegenden Gewebe in vivo zu untersuchen. Durch Unterbrechung des 

choroidalen Blutflusses kann dessen Einfluss auf die Elimination, ähnlich wie in der 

ZKD, untersucht werden. Nach Injektion in den Sub-Tenon-Raum des Kaninchens 

zeigte sich im unbehandelten Zustand eine deutlich höhere Eliminationsrate über die 

Konjunktiva, sodass der gewünschte Transport des Wirkstoffes Richtung GK nicht 

erfolgte. Der Einfluss der höheren Permeabilität überwiegt der kleineren Fläche und 

Flussrate. Mit der ZKD wurde bei der Verwendung des Versuchsaufbau 1 für TIM 

eine ähnliche Verteilung im Vergleich zu Versuchsaufbau 2 erhalten. Jedoch konnte 

eine leicht erhöhte Diffusionsrate durch die Sklera-simulierende Membran beobachtet 

werden, sodass sich die Konzentrationen beider Außenkompartimente anglichen. Da 

in diesem Versuchsaufbau die zur Verfügung stehenden Diffusionsflächen gleich 

waren, wurde aufgrund der höheren Permeabilität des TIM eine deutlich höhere 

Diffusion durch die Membran, die die Konjunktiva simuliert, erwartet. Bei CIP zeigte 

sich ein anderes Bild. Bei Anwendung von unterschiedlichen Flussraten und 

Austauschflächen (Versuchsaufbau 2) betrug der diffundierte Stoffanteil durch die 

„sklerale“ Membran in das Akzeptor-Kompartiment 2 das 12-fache des durch die 

„konjunktivale“ Membran in das Akzeptor-Kompartiment 1 transportierten Anteils. In 
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diesem Fall überwog der Einfluss der größeren Fläche und der höheren Flussrate. 

Dabei kann es sich jedoch nicht ausschließlich um reine Diffusion handeln, da die 

theoretische Diffusionsrate weit überschritten wurde. Kräfte, wie starke 

Querströmung durch die drei Kompartimente oder hydrostatische Druckunterschiede, 

könnten zu einer Beschleunigung des Stofftransportes durch die Membranen 

beigetragen haben. Bei Angleichung der Diffusionsflächen wurde ein komplett 

umgekehrtes Konzentrationsverhältnis für das CIP erhalten. In dem simulierten 

konjunktivalen Gefäßsystem (Akzeptor-Kompartiment 1) wurde nach Versuchsende 

mit 60 % der doppelte Stoffmengenanteil des CIP des simulierten choroidalen 

Blutstromes (Akzeptor-Kompartiment 2) quantifiziert. Die Ergebnisse, die mit 

Versuchsaufbau 3 und 4 erhalten wurden, können aufgrund der gleichen Flussraten 

an beiden Kompartimenten der ZKD mit den theoretischen Werten (2.6.2) verglichen 

werden. Die berechneten und die praktisch erhaltenen Kurvenverläufe des TIM sind 

mit Ausnahme der initialen Anstiege ähnlich (Abbildung 16 C-F). Bei gleichen 

Diffusionsflächen dominiert der Stofftransport durch die Membran mit der höheren 

Permeabilität. Bei Halbierung der Fläche gleichen sich die Konzentrationen in beiden 

Kompartimenten in der Theorie und Praxis näher an. Für das CIP wurden größere 

Differenzen erhalten. Die sehr hohen initialen Anstiege (1-20 min) der 

experimentellen Daten weichen stark von dem theoretischen Kurvenverlauf ab. Bei 

Reduzierung der Diffusionsfläche, die zum Stofftransport in das Akzeptor-

Kompartiment 1 zur  Verfügung steht (Versuchsaufbau 4), sollte sich der Stoffanteil 

im Akzeptor-Kompartiment 2 erhöhen, sodass beide Kompartimente sehr ähnliche 

Anteile an CIP nach Versuchsende enthalten. Experimentell wurde eine 

gegensätzliche Verteilung mit einem Anstieg des Konzentrationsverhältnisses zu 

Gunsten des „konjunktivalen“ Akzeptor-Kompartiment 1 erhalten.  

Bei Verwendung aller drei Kompartimente deuten die geringen 

Standardabweichungen auf eine gute Präzision und Wiederholbarkeit des Systems 

hin. Dennoch ist die Übertragbarkeit der In vitro-Daten auf eine mögliche In vivo-

Situation sehr fraglich. Zwischen den Stoffen wurde eine hohe Variabilität der 

Verteilung im Drei-Kompartiment-System der ZKD festgestellt, wobei die chemisch-

physikalischen Eigenschaften und die Permeabilitäten ähnlich sind. Ein Rückschluss 

aufgrund der bestimmten Papp Werte der Wirkstoffe für die Membranen auf die 

Verteilung zwischen den Kompartimenten kann nicht getroffen werden. Eine 

Annäherung zwischen theoretisch und experimentell ermittelten Diffusionsraten 
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konnte nur im Zwei-Kompartiment-Setup erreicht werden. Die durch das dritte 

Kompartiment vermutlich verursachten Querströmungen und/oder hydrostatischen 

Druckgefälle scheinen einen sehr großen Einfluss auf die Verteilung der Wirkstoffe 

zu haben. Diese können beim momentanen Modellaufbau nicht unterbunden werden. 

Delvadia et al. entwickelten eine Durchflusszelle mit ähnlichem Aufbau für die 

In vitro-Testung von oral-transmukosalen Darreichungsformen [71]. Im Unterschied 

zu der ZKD wird das mittlere Donor-Kompartiment, wie die zwei Akzeptor-

Kompartimente, mit Medium perfundiert. Da von Querströmungen und 

hydrostatischen Druckgefällen zwischen den Kompartimenten nicht berichtet wurde, 

scheint der bei diesem Aufbau generierte Gegendruck diese zu unterbinden. Die 

vermuteten Querströmungen könnten daher möglicherweise durch Anlegen eines 

geringen Flusses durch das mittlere Donor-Kompartiment der ZKD unterbunden 

werden. Um diese Perfusion zu realisieren, müsste ein weiterer Durchflusskanal im 

mittleren Kompartiment der ZKD geschaffen werden. Eine weitere Annäherung an 

die In vivo-Bedingungen einer subkonjunktivalen Injektion könnte durch eine direkte 

Injektion der zu untersuchenden Lösung oder des Implantats in das Donor-

Kompartiment erreicht werden. Durch die Bohrung eines Injektionskanals an der 

Seite der ZKD könnte dies möglich werden. Ein Auslaufen der Zelle beziehungsweise 

ein Rückfluss des Injektionsmediums könnte durch ein Septum im Injektionskanal 

verhindert werden. 

Durch Injektion der wirkstoffhaltigen Lösung in das Donor-Kompartiment herrscht ein 

großer Konzentrationsunterschied zwischen dem Donor- und den Akzeptor-

Kompartimenten der ZKD. Dieser Konzentrationsunterschied wird durch Diffusion der 

Wirkstoffmoleküle aus dem Donor- in die anliegenden Akzeptor-Kompartimente  

ausgeglichen, sodass in Abhängigkeit der Diffusionsgeschwindigkeit ein 

Konzentrationsausgleich erreicht wird. Dieser Gleichgewichtszustand zwischen den 

Kompartimenten wurde innerhalb der 2 h Versuchszeit im Drei-Kompartiment-Modell 

nicht beobachtet. Auf Grundlage der Gleichungen 4, 5 und 6 wurde für ein System 

bei dem gleiche Flussraten von 600 µL/min und gleiche Flächen von 400 mm² 

definiert wurden, die benötigte Zeit bis zum Erreichen des Gleichgewichtszustandes 

berechnet. Durch den initial großen Konzentrationsunterschied zwischen dem Donor-

Kompartiment und den beiden perfundierten Akzeptor-Kompartimenten verlaufen die 

Kurven in den ersten 60 min linear. Anschließend stellt sich bis zu dem Zeitpunkt von 

320 min ein Übergangszustand ein, ab dem die Graphen parallel zueinander 
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verlaufen (Abbildung 17 A). Aufgrund der höheren Permeabilität des CIP durch die 

„konjunktivale“ Membran ist im Akzeptor-Kompartiment 1 mit 70 %, im Vergleich zu 

dem „choroidalen“ Kompartiment 2 (29 % CIP-Anteil), ein sehr hoher Wirkstoffanteil 

zu finden. Innerhalb von 42 Tagen findet der Stofftransport durch das Donor-

Kompartiment hindurch bis zur Gleichgewichtseinstellung statt (Abbildung 17 B). 

Diese theoretische Verteilung wird in vivo nicht erfolgen. Der Transport durch die 

Gewebe innerhalb des Auges sowie der Abtransport durch die okularen 

Gefäßsysteme in den systemischen Kreislauf beeinflussen die Wirkstoffverteilung 

bedeutend, sodass für den Wirkstoff mit fortlaufender Zeit ein viel größerer 

Verteilungsraum als im In vitro-Modell zu finden ist und aus dem Organismus 

eliminiert wird. 

4.4 Das Glaskörper-Modell und das Eye-Movement-System 

Die direkte Applikation in den GK stellt eine moderne Methode dar, um die 

pathologischen Veränderungen des hinteren Augenabschnittes effektiv zu 

behandeln. Die quantitative Bestimmung von intravitreal applizierten Substanzen ist 

in vivo oft kompliziert, da eine direkte Entnahme aus dem GK meist nicht möglich ist 

und auf die Bestimmung des Blutspiegels zurückgegriffen werden muss. Dennoch 

wird die In vivo-Bestimmung in Tierstudien durchgeführt. Diese Studien sind 

zeitaufwendig und teuer. Wie bereits im Abschnitt 4.1 diskutiert, bestehen große 

anatomische Unterschiede zwischen den einzelnen Tierspezies und dem Menschen. 

Daher werden besonders in frühen Entwicklungsstadien neuer intravitrealer 

Arzneiformen, wie zum Beispiel Implantate, schnelle, günstige und einfach 

durchzuführende In vitro-Methoden benötigt. Diese In vitro-Methoden können für die 

Identifizierung und Charakterisierung von adäquaten Prototypen Anwendung finden, 

wodurch Tierversuche minimiert werden können. Die Kombination aus EyeMoS und 

GK-Modell wurde entwickelt, um die Verteilung von Arzneistoffen im GK in einem In 

vitro-Modell zu untersuchen.  

Mit einem Volumen von 4 cm³ und der kugelförmigen Gestalt entspricht das GK-

Modell einem durchschnittlichen menschlichen GK [16]. Der Vergleich in den 

physikalisch-chemischen Eigenschaften und in der Verteilungsstudie zwischen dem 

PAA-Gel und dem GK des Menschen/Schweins zeigt, dass das Gel als GK-Substitut 

geeignet scheint. Es wurden nur geringe Differenzen zwischen beiden Medien 

gefunden. Dennoch besitzt das In vitro-Modell einige Limitationen. Der natürliche GK 
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enthält zusätzlich Kollagenfasern, Hyaluronsäure und Proteine [18]. Im Gegensatz zu 

dem PAA-Gel ist das Kollagengerüst heterogen aufgebaut. Ebenfalls ist die 

Hyaluronsäure, die für die gelartige Struktur des natürlichen GKs verantwortlich ist, 

nicht gleichmäßig verteilt. Von der Vorderkammer zur Retina nimmt der Anteil der 

Hyaluronsäure zu, sodass von unterschiedlichen Dichten ausgegangen werden kann 

[72]. In welchem Ausmaß diese Heterogenität die Verteilung von intravitreal 

injizierten Stoffen beeinflusst, wurde bisher nicht untersucht. Nicht nur der strukturelle 

Aufbau erschwert die Simulation des menschlichen GKs. In vivo existieren Druck- 

und Temperaturgradienten zwischen dem vorderen und hinteren Augenabschnitt. 

Diese Gradienten bewirken einen konvektiven Flüssigkeitstransport im GK, der 

möglicherweise zur Verteilung der Stoffe beiträgt [73, 74]. Die für diese Arbeit 

durchgeführten Verteilungsstudien erfolgten bei Raumtemperatur. Ein 

Temperaturgradient wurde nicht realisiert. Zwischen dem GK und den anliegenden 

Blutgefäßen der Retina und Choroidea besteht ein ständiger Austausch. Diesem 

Stofftransport unterliegen ebenfalls die intravitreal injizierten Stoffe. Dabei bestehen 

die Möglichkeiten der Elimination des Arzneistoffes in den systemischen Kreislauf 

oder der Transport in Richtung des Wirkortes nahe der Retina. Das GK-Modell ist ein 

geschlossenes System und weist keinen dieser Eliminationsmechanismen auf. 

Dennoch darf der Einfluss des Stoffaustausches und die folgende Elimination aus 

dem GK in der Interpretation der Ergebnisse nicht vernachlässigt werden. Zur 

weiteren Näherung an die In vivo-Situation sollte das Modell hinsichtlich der 

aufgezählten Aspekte in weiterführenden Arbeiten modifiziert werden. 

Der Transport intravitreal injizierter Substanzen im GK ist essential damit der Wirkort 

erreicht wird. Meist ist die Region um die Retina der gewünschte Zielort. Da eine 

selektive Wirkstofffreigabe an der Retina mit den momentan verfügbaren 

Arzneiformen nicht möglich ist, wird eine homogene Verteilung im GK angestrebt. 

Der Transport im GK kann durch Diffusion, Sedimentation oder Konvektion 

stattfinden. Alle drei Mechanismen können einzeln oder gleichzeitig auftreten. Die 

Augenbewegung kann einen potentiellen Einfluss auf den Stofftransport, 

insbesondere auf die Konvektion, im GK nehmen. In der Literatur wurden 

experimentelle und mathematische In vitro-Methoden beschrieben, um die Verteilung 

im GK zu charakterisieren. In diesen Methoden wurden einzelne Aspekte zum 

Einfluss der natürlichen Augenbewegung untersucht [75-77]. Mit der Entwicklung des 

EyeMoS wird eine Simulation verschiedener Bewegungsschemata der natürlichen 
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Augenbewegung des Menschen möglich. Mit Winkelgeschwindigkeiten von 60 bis 

124 °/s entlang der x-Achse und 60 °/s entlang der y-Achse konnten langsame bis 

schnelle Folgebewegungen des natürlichen Auges realisiert werden [21]. Diese 

simulierten Bewegungen umfassen eine Amplitude von 17 ° entlang der x-Achse und 

10 ° entlang der y-Achse. Ebenso Sakkaden, die als Bewegungen mit hohen 

Geschwindigkeiten und kleinen Amplituden definiert sind [78], können in vitro 

simuliert werden. Um die schnellsten Bewegungen des Auges, die Mikrosakkaden, in 

vitro abbilden zu können, wurden Bewegungen entlang der x-Achse mit kurzen 

Amplituden von 8 ° und Winkelgeschwindigkeiten von 434 °/s programmiert und 

überprüft. Die Bewegung des EyeMoS erfolgt periodisch mit der jeweils eingestellten 

Geschwindigkeit und Periode. Die Bewegung des Auges folgt diesem festen Muster 

nicht. In vivo ist ein häufiger Wechsel zwischen den langsamen und schnellen 

Bewegungsarten vorhanden. Mit einer Weiterentwicklung der Software zur 

Programmierung wechselnder Bewegungsschemata könnte in Zukunft die In vivo-

Situation noch näher nachgeahmt werden. Bis auf diese Limitation bestätigt der 

Vergleich der Ergebnisse mit den Literaturdaten (Tabelle 12), dass das EyeMoS in 

der Lage ist, die Geschwindigkeiten und die Amplituden der vier Hauptgruppen der 

natürlichen Augenbewegung in der Geschwindigkeit und der Amplitude zu 

simulieren.  

Die Kombination aus GK-Modell und EyeMoS besitzt einige Vorteile. Im Vergleich zu 

Standardmethoden kann die Wirkstofffreisetzung aus intravitrealen Implantaten unter 

biorelevanteren Bedingungen getestet werden. Als Umgebung für intravitreale 

Injektionen und Implantate wurde ein geeignetes GK-Substitut gefunden. Durch den 

Glaskorpus des GK-Modells konnte das Volumen an das des menschlichen GK 

angepasst werden. Im Vergleich mit In vivo-Studien bieten beide Modelle zusätzlich 

zu den biorelevanten Eigenschaften einen hohen Grad an Standardisierung und 

Reproduzierbarkeit. Die Konstruktion des EyeMoS und die Herstellung des PAA-Gels 

sind kostengünstig und schnell durchzuführen. Weiterhin können verschiedene 

alters- und krankheitsbedingte Situationen, die die Wirkstofffreisetzung und 

Verteilung beeinflussen können, reproduzierbar simuliert werden (siehe folgender 

Abschnitt).  
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4.5 Verteilungsstudien unter Anwendung der Kombination aus EyeMoS 

und GK-Modell 

In den Experimenten konnte der Einfluss der simulierten Augenbewegung auf die 

Stoffverteilung im GK in verschiedenen Stadien der PVD untersucht werden. Zuvor 

wurde der Verteilungskoeffizient für FS zwischen dem PAA-Gel und dem SRP 

bestimmt. Eine annähernde Gleichverteilung von FS zwischen beiden Phasen wurde 

im Phasengleichgewicht nach 24 h ermittelt. Damit können substanzspezifische, die 

Verteilung beeinflussende Wechselwirkungen für das FS ausgeschlossen werden. 

Für die anderen hochmolekularen Modellsubstanzen wird ein gleiches Verhalten 

erwartet. Schlussfolgernd ist eine Diffusion nicht nur innerhalb der Gel-Phase, 

sondern über die Phasengrenze hinaus möglich. Weiterhin wurden 

Modellsubstanzen unterschiedlicher Molekülmassen und der Arzneistoff DX auf ihr 

Verteilungsverhalten im GK-Modell untersucht. Innerhalb der Versuchsdauer von 3 h 

konnten keine deutlichen Unterschiede festgestellt werden. Um eine erste 

Vorstellung zu bekommen, wie sich die Stoffe über einen verlängerten Zeitraum im 

Modell verhalten, wurden zusätzliche Versuche mit dem niedrig-molekularen FS und 

dem hochmolekularen FITC 150 über 24 h durchgeführt. Nach der verlängerten 

Versuchsdauer wurde ein höherer Stoffanteil des FS als für das FITC 150 in Teil B 

detektiert. Dies ist wahrscheinlich auf eine durch das geringere Molekulargewicht 

bedingte höhere Diffusionsgeschwindigkeit des FS zurückzuführen. 

Die in vitro erhaltenen Ergebnisse erlauben einige Schlussfolgerungen. Die 

Diffusionsgeschwindigkeit der Modell-Arzneistoffe durch das intakte PAA-Gel ist sehr 

gering. Die Versuchsdauer von 3 h war zu kurz um bemerkbare Umverteilungen, die 

auf Diffusion basieren, zu beobachten. Die Ergebnisse der 24 h-Versuche deuten an, 

dass die Wirkstoffverteilung nach 3 h noch nicht vollständig abgeschlossen ist und 

mit zunehmender Versuchsdauer die Einstellung einer gleichmäßigen Umverteilung 

des FS zu erwarten ist. In zukünftigen Experimenten sollte die Versuchsdauer 

weiterhin über 3 h hinausgehen. Dennoch wird in vivo ein Wirkeintritt wenige Stunden 

nach intravitrealer Injektion beobachtet [79]. Ein Grund könnte die Wahl der 

Injektionsstelle und der konvektive Transport entlang des Einstichkanals bei dem 

Herausziehen der Kanüle darstellen. Die Ergebnisse deuten auf einen deutlichen 

Einfluss der beiden Parameter hin. In einem mathematischem Modell zeigten 

Friedrich et al. [80] den Einfluss der Auswahl der Injektionsstelle auf die 
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Wirkstoffverteilung im GK. In ihrer Studie wurden höhere Konzentrationen im hinteren 

Augenabschnitt durch eine Injektion nahe der Retina als im Vergleich zu Injektionen 

im vorderen Bereich nahe der Linse erreicht. Dabei muss berücksichtig werden, dass 

der Transport des Wirkstoffes zum Wirkort nicht nur zeitabhängig ist. Durch passiven 

und aktiven Transport des applizierten Wirkstoffs erfolgt eine 

Konzentrationsabnahme im GK zu Gunsten der umliegenden Gewebe. Dieser 

Eliminationsprozess kann in dem vorgestellten, geschlossenen GK-Modell nicht 

realisiert werden. Weiterhin ist unklar, ob der eliminierte Stoff in den systemischen 

Kreislauf gelangt und somit nicht mehr am gewünschten Ort zur Verfügung steht oder 

ob dieser durch die choroidalen Gefäße zum hinteren Augenabschnitt, dem Wirkort, 

transportiert werden kann.  

Ein weiterer Teil dieser Arbeit war die Simulation der PVD in einem In vitro-Modell. 

Durch Ersetzen von Anteilen des Hydrogels durch SRP wurde die Situation einer 

PVD in vitro erhalten. Die altersbedingte PVD ist eine Krankheit, die durch 

zunehmende Verflüssigung des gelartigen GK und der daraus resultierenden GK-

Ablösung von der Retina hervorgerufen wird [19]. Ein Teil des GK enthält bereits im 

Kindesalter von 4 Jahren flüssige Anteile, die in den späten Jugendjahren bis zu 

20 % in Form von flüssigkeitsgefüllten Taschen betragen kann. In der Altersgruppe 

>70 Jahre nimmt der liquizierte Anteil des GK bis zu 50 % zu. Bei Patienten unter 

60 Jahren bleibt der Druck des GK auf die Retina meist erhalten, wenn die 

verflüssigte Fraktion einen bestimmten Prozentsatz nicht übersteigt. Es ist unklar, ob 

solche flüssigkeitsgefüllten Einschlüsse mit der umgebenden intravitrealen 

Flüssigkeit und Restbestandteile des gelartigen GK verbunden sein können oder 

zwischen diesen Kompartimenten ein Austausch stattfinden kann. Nach Wilson et al. 

besitzt der verbleibende GK im Fall einer weit fortgeschrittenen PVD mit Anteilen von 

50 % der verflüssigten Phase keine hochviskose Konsistenz mehr und der Halt der 

äußeren Membranen kann verloren gehen [81]. Dieser Zustand könnte in einer 

vergleichbaren Umverteilung mit einem gelartigen Kern und der umschließenden 

flüssigen Phase enden, wie sie unter der Bewegung mit dem EyeMoS beobachtet 

wurde. Der Zustand der fortgeschrittenen PVD kann bei den einzelnen Patienten 

sehr stark schwanken und einen erheblichen Einfluss auf die Verteilung von 

injizierten Wirkstoffen im GK besitzen. Die Ergebnisse der Simulation dieses 

Prozesses weisen auf eine schnelle Umverteilung durch konvektive Kräfte in den 

flüssigkeitsgefüllten Bereichen hin. Im Gegensatz dazu steht die langsame Diffusion 
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in den gelartigen Fragmenten. Darüber hinaus können andere Einflüsse wie die 

bereits diskutierte Proteinbindung den Transport im GK in vivo beeinflussen. Diese 

Schlussfolgerungen bestätigen, dass die Charakterisierung intravitrealer 

Arzneiformen mittels In vitro- und In vivo-Modellen weiter in Richtung der realen 

Situation modifiziert werden müssen. Hesse et al. und Tan et al. führten erstmalig 

Studien im Tiermodell unter der Berücksichtigung der PVD durch [82, 83]. Durch 

Injektion des Enzyms Hyaluronidase induzierten sie eine PVD im GK eines 

Kaninchens und untersuchten das Verteilungsverhalten von fluoreszenz-markierten 

Modelarzneistoffen in verschiedenen Stadien der PVD im Tiermodell. In den ersten 

Stunden beobachteten sie einen langsamen Transport der injizierten Substanzen im 

unbehandelten GK. Mit der Zeit (5 h bis zu mehreren Tagen) diffundierten die Stoffe 

in tiefere Regionen des GK. Diese Erkenntnis stimmt mit den Ergebnissen dieser 

Arbeit überein und zeigt, dass eine längere Zeitspanne nötig ist um eine 

Gleichverteilung im GK zu erhalten. Weiterhin berichteten sie von einer schnelleren 

Umverteilung und Elimination der intravitreal injizierten Stoffe mit fortschreitender 

PVD, die wahrscheinlich durch steigende Konvektion infolge der Zunahme des 

flüssigen Anteils bedingt sind. Diese weiteren Ergebnisse bestätigen ebenfalls die 

Schlussfolgerungen der vorliegenden Arbeit.  

Die Kombination aus EyeMoS und VM stellt einen neuen Ansatz für die In vitro-

Charakterisierung der Wirkstofffreisetzung und –verteilung von intravitreal 

applizierten Arzneiformen dar. Dabei werden einige physiologische Aspekte der 

natürlichen Augenbewegung und der hydromechanischen Eigenschaften des GK 

berücksichtigt. Dennoch bringt das aktuelle Setup einige Nachteile mit sich. Zum 

einen ist unklar, inwieweit die Umverteilung der Gel- und Pufferphase bei der 

Simulation der PVD auf die In vivo-Situation übertragbar ist. Zum anderen beginnt die 

PVD in vivo im hinteren Teil des Auges und die intravitreale Injektion erfolgt von dem 

vorderen Abschnitt aus. Dies bedeutet, dass die Injektion in das Modell von der 

falschen Seite erfolgt. Dies könnte insbesondere bei der simulierten PVD zu einer 

veränderten Umverteilung im GK führen. Im Fall der fortgeschrittenen PVD (50 % Gel 

wurden durch SRP ersetzt) erfolgt die Injektion genau in die Grenze zwischen der 

Gel- und Pufferphase. Die Richtung, aus der die Lösung injiziert wird, sollte keine 

große Rolle spielen, wenn diese kurz nach der Injektion einer schnellen Umverteilung 

durch konvektive Prozesse unterliegt. Weiterhin ist die zeitliche und räumliche 

Auflösung in den aktuellen Experimenten noch nicht hoch genug. Es ist die Erhöhung 
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der Versuchszeit und die Modifizierung der Gel-Teilung für eine aussagekräftigere 

Analytik nötig.  

Die erhaltenen Ergebnisse zeigen, dass in zukünftigen Experimenten mehrere 

Modifikationen umgesetzt werden müssen. Neue präparative Techniken zur feineren 

Teilung der gefrorenen Probekörper werden genauere und aussagekräftigere 

Ergebnisse als bei der Teilung in zwei Abschnitte hervorbringen. Weiterhin sind 

längere Versuchszeiten und kürzere Intervalle der Probenentnahme zu etablieren. 

Eine Änderung des Aufbaus des GK-Modells soll in Zukunft eine Injektion aus 

Richtung des vorderen Augenabschnittes ermöglichen um die In vivo-Injektion 

realitätsnaher simulieren zu können. Ein Ansatz zur Modifizierung ist ein GK-Modell 

mit zwei Öffnungen bei dem die Injektion von beiden Seiten aus erfolgen kann. In 

Abbildung 22 ist eine mögliche Umsetzung dargestellt.  

 

 

Abbildung 22: Modifizierung des GK-Modells zur beidseitigen Injektion. 

 

Die Weiterentwicklung von bildgebenden Analysetechniken wie die 

Magnetresonanztomographie oder die optische Kohärenztomographie wird genauere 

Einblicke zum Zustand des natürlichen GK von Patienten ermöglichen, die 

anschließend auf das In vitro-Modell übertragen werden könnten. Weiterhin wurde in 

den vorgestellten Experimenten nicht die gesamte Leistungsbreite des EyeMoS 

ausgeschöpft. In den Versuchen wurde die Verteilung unter Simulation der 

langsamen Folgebewegungen untersucht. Der Einfluss der schnelleren 

Bewegungsschemata (Sakkaden und Mikrosakkaden) auf die Verteilung bleibt bisher 

offen und sollte in zukünftigen Arbeiten untersucht werden. Hochfrequente 

sakkadische Bewegungen besitzen einen großen Einfluss auf die Dynamik im GK-

Raum, wobei die Änderung der Amplitude eine geringere Rolle spielen soll [77, 84]. 
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Durch die Simulation der Sakkaden und Mikrosakkaden mit dem EyeMoS werden 

durch die höheren Geschwindigkeiten und Auslenkungen größere Kräfte auf das GK-

Modell und dessen Inhalt wirken, sodass sich eine veränderte Verteilung der 

intravitreal injizierten Substanzen, insbesondere bei der Simulation der PVD, 

vermuten lässt. 

4.6 Zwei-Kanal-Durchflusszelle, Glaskörper-Modell und Eye Movement 

System im wissenschaftlichen Umfeld 

Da die Permeabilität eines Wirkstoffes in oder durch ein Gewebe oft für den 

therapeutischen Erfolg entscheidend ist, besteht in der Wissenschaft ein großes 

Interesse an der Bestimmung der Permeabilitätskoeffizienten. Viele 

Forschungsarbeiten liefern bereits Papp Werte vieler verschiedener Arzneistoffe für 

verschiedene Gewebe von Kaninchenaugen [57, 85, 86]. In den bisherigen 

Publikationen wurden hauptsächlich die Einzelgewebe verwendet. Gewebe anderer 

Tierspezies und Gewebekomplexe wie beispielsweise Konjunktiva + Sklera wurden 

dabei nicht untersucht. Die Bestimmung der Papp Werte von LID, CIP, TIM und DX für 

verschiedene okulare Gewebe bildeten die Grundlage der vorliegenden Arbeit. Ein 

Vergleich zwischen bereits publizierten Papp Werten von CIP und TIM für Gewebe 

des Kaninchens und den in dieser Arbeit erhaltenen Ergebnissen ergaben gute 

Übereinstimmungen. Zusätzlich zu dem häufig verwendeten Tiermodell Kaninchen 

wurden Augen des Rinds und des Schweins in die Permeabilitätsstudien dieser 

Arbeit einbezogen, sodass nun für diese Gewebe Permeabilitätsdaten vorliegen. 

Weiterhin konnte gezeigt werden, dass ein großer Unterschied zwischen den 

Geweben der verschiedenen Tierspezies existiert und die Auswahl des 

entsprechenden Tiermodells sorgfältig erfolgen sollte. Da das Schweineauge im 

Aufbau dem menschlichen Auge am nahesten ist (siehe 4.1), wurden die durch die 

Gewebe dieser Spezies ermittelten Papp Werte als Referenz für die Identifizierung 

synthetischer Membranen, die in den Permeabilitäten den natürlichen Geweben 

korrelieren, verwendet. Für die Sklera, die Konjunktiva und den Mehrschichtkomplex 

Choroidea + Retina wurden hinsichtlich der Permeabilität vergleichbare synthetische 

Einzelmembranen oder Kombinationen der entsprechenden Membranen für alle 

getesteten Arzneistoffe gefunden. Für die anderen Gewebe wurden 

Übereinstimmungen zwischen den natürlichen und synthetischen Membranen in den 

Papp Werten für einige Arzneistoffe erreicht. Solche Membranen, bestehend aus CN, 
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CA, PTFE und weiteren Materialien, werden in der chemischen und 

pharmazeutischen Industrie als Filter für Flüssigkeiten und Gase eingesetzt. Doch 

die Membranen verschiedenen Materials finden immer häufiger Verwendung in 

In vitro-Tests zur Charakterisierung der Wirkstofffreisetzung aus ophthalmologischen 

Depotarzneiformen. Moya-Ortega et al. verwendeten eine semipermeable Cellophan-

Membran als „Substitut“ für die Kornea zur In vitro-Charakterisierung der Freisetzung 

von Dexamethason aus einem Nanogel [28]. Rupenthal et al. testeten die 

Permeation von Pilocarpin-Hydrochlorid durch eine Dialysemembran nach dessen 

Freigabe aus einem in  situ gelierenden Gel [29]. Dabei wurden die Membranen nicht 

unter Berücksichtigung der physiologischen Situation ausgewählt. Die in dieser Arbeit 

identifizierten Membranen ermöglichen die Untersuchung der Permeation der 

ausgewählten Wirkstoffe unter standardisierten Bedingungen und bieten dabei die 

Permeabilitätseigenschaften der natürlichen Gewebe. Bei der Etablierung von 

In vitro-Prüfmethoden beispielsweise in der Qualitätssicherung sind eine hohe 

Reproduzierbarkeit und Genauigkeit Grundvoraussetzungen. Wie in den Studien 

dieser Arbeit gezeigt wurde, bringen die natürlichen Gewebe des Auges eine hohe 

Variabilität mit sich (siehe 3.1) und sind daher weniger in solchen Tests einsetzbar.  

Die identifizierten Membranen werden als Barriere zur Abgrenzung des Donor-

Kompartiments (Probenreservoir) von den beiden anliegenden, perfundierten 

Akzeptor-Kompartimenten in der ZKD eingesetzt. Das In vitro-Modell soll zur 

Charakterisierung der Wirkstofffreigabe und –verteilung von subkonjunktival 

applizierten Injektionen und Implantaten dienen. Besonders in der Entwicklung von 

wirkstoffbeladenen Implantaten sind viele Ansätze in der ophthalmologischen 

Forschung vorhanden [23, 24]. Wie bereits im Abschnitt 1.2 beschrieben, sind in 

diesem Feld einige Möglichkeiten der In vitro-Testung veröffentlicht. Die 

Wirkstofffreigabe aus den Implantaten erfolgt oft in Bechergläsern oder in 

Proberöhrchen, die mit 10 bis 100 mL Puffer gefüllt sind [24, 87]. Alternativ wurde die 

Verwendung von offizinellen Apparaturen wie beispielsweise die Blattrührer-

Apparatur beschrieben [23, 25]. Mit der Entwicklung der ZKD soll die In vivo-Situation 

eines subkonjunktival applizierten Implantates in einem In vitro-Modell bestmöglich 

umgesetzt werden. Nach Injektion unter die Konjunktiva ist das Implantat von der 

einen Seite von der Sklera und von der anderen von der Konjunktiva umgeben. Die 

Simulation dieser Gewebe wurde mit den synthetischen Membranen realisiert. Einen 

weiteren Einfluss auf die Wirkstoffverteilung besitzen die anliegenden konjunktivalen 
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und choroidalen Blutgefäßsysteme [31]. Um diesen Effekt in vitro zu untersuchen, 

wurde die ZKD mit zwei Durchflusskanälen entlang der beiden Membranen 

ausgestattet, die mit SRP perfundiert werden und so den Blutfluss simulieren sollen. 

Bisher erfolgte die Betrachtung des Einflusses der Gewebe oder des Blutflusses 

einzeln. Die Permeation durch die natürlichen Gewebe oder synthetischen 

Membranen wurde oft mit Franz-Diffusionszellen untersucht [27, 85]. Die Etablierung 

eines Mediumflusses entlang eines ophthalmologischen Implantates wurde mit einer 

Durchflussapparatur von Pandit et al. realisiert [32]. In dieser Methode wurde das zu 

testende Implantat in ein Probenreservoir, das mit einem Netz von dem perfundierten 

Flusskanal getrennt ist, platziert. Das Netz verhindert eine Umlagerung des 

Implantates ohne die Verteilung des Wirkstoffes in den anliegenden Flusskanal zu 

beeinflussen. Mit der Etablierung der synthetischen Membranen und der 

Durchflusskanäle in der ZKD wurde der Einfluss der umgebenden Gewebe und des 

Blutflusses auf die Wirkstofffreigabe und –verteilung erstmals in einem In vitro-Modell 

ermöglicht. Die Ergebnisse der Studien in dieser Arbeit zeigen, dass vor der 

Etablierung der ZKD noch Modifikationen nötig sind. Dennoch besteht in diesem 

In vitro-Modell ein großes Potential subkonjunktivale Arzneiformen zukünftig unter 

biorelevanten Bedingungen zu charakterisieren.  

Die Untersuchung intravitrealer Arzneiformen erfolgt oft in klinischen Studien im 

Tiermodell Kaninchen. Dabei sind In vivo-Untersuchungen der lokal applizierten 

Injektionen und Implantate oft schwierig, da der Applikationsort analytisch schwer zu 

erreichen ist oder die Konzentrationen der Wirkstoffe unter der Nachweisgrenze 

liegen. Weiterhin sind diese Studien sehr zeitaufwendig und teuer. Daher sind 

biorelevante In vitro-Tests für intravitreale Darreichungsformen als zusätzliche 

Methoden erwünscht. Bisher sind in der wissenschaftlichen Literatur nur wenige 

Methoden bekannt. Browne und Kieselmann verwendeten die USP 4-Apparatur für 

die Charakterisierung intravitrealer Implantate [36]. Dabei wird ein Phosphatpuffer 

(pH=7,4) durch eine Durchflusszelle, in die der Prüfkörper eingesetzt ist, gepumpt. 

Zur quantitativen Analytik ist an dieses System eine HPLC-Anlage gekoppelt. Diese 

Methode eignet sich für die Qualitätssicherung hergestellter Implantate. Um 

Vorhersagen über eine mögliche Freisetzung unter In vivo-Bedingungen zu erhalten, 

ist dieses System nicht geeignet. Ein idealer In vitro-Test zur Simulation des GK und 

seiner Umgebung sollte ein GK-Substitut beinhalten, das in der Lage ist die 

hydromechanischen Eigenschaften, wie die Viskosität, Dichte, Wassergehalt, 
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pH Wert und weitere, des menschlichen GK nachzuahmen. Für In vitro-Versuche 

scheinen in situ-gelierende Hydrogele die geeignetsten Medien zur Simulation des 

gelartigen GK zu sein. Meist finden quervernetzte Gele aus Polyacrylamid oder 

Polyethylenglykol Anwendung [88, 89], da diese relativ leicht an die genannten 

Eigenschaften des GK anzupassen sind. Für den klinischen Einsatz wurden von 

vielen Forschungsgruppen vor allem Hydrogele und Silikonöle untersucht [16]. Bisher 

lag der Fokus auf einem geeigneten Substitut, welches in vivo angewendet werden 

soll und nicht für den In vitro-Gebrauch [90]. In der klinischen Praxis wurde bisher ein 

Silikonöl verwendet um den Glaskörperraum nach einer Vitrektomie aufzufüllen und 

den Augeninnendruck aufrecht zu erhalten [90]. In dieser Arbeit wurde mit einem 

modifizierten PAA-Gels ein geeignetes GK-Substitut in den In vitro-Versuchen 

verwendet, das in den ausgewählten physiko-chemischen Eigenschaften des 

natürlichen GK Übereinstimmt. Weiterhin sollte die runde Form und das Volumen von 

4 mL des GK in vitro berücksichtigt werden. Mit der Entwicklung des GK-Modells 

wurden diese beiden Eigenschaften in diesem In vitro-Modell vereint. Eine Limitation 

des GK-Modells stellt das geschlossene System dar. In vivo finden 

Eliminationsprozesse aus dem GK in umliegende Gewebe statt, die bisher dem 

Tiermodell vorbehalten sind. Diese können den Verteilungsprozess beeinflussen 

[91]. Momentan können diese im In vitro-Modell nicht berücksichtigt werden. Durch 

die Öffnung des Modells erfolgt die Injektion der zu untersuchenden Lösung in das 

GK-Substitut um die Verteilung in dem biorelevanten Gel zu analysieren. Durch die 

Inkubation des Gels mit Aceton wird die zu untersuchende Substanz aus dem Gel 

zurückgewonnen, sodass diese für die analytische Quantifizierung zur Verfügung 

steht.  

Eine bedeutende Rolle bei der Verteilung eines intravitreal applizierten Wirkstoffes 

spielt die altersbedingte GK-Ablösung. Dieser Alterungsprozess des GK wurde bisher 

nur in einem Tiermodell nachgestellt [83]. Tan et al. injizierten Hyaluronidase in den 

GK von Kaninchen und bewirkten damit eine teilweise Verflüssigung des gelartigen 

GK. Im Rahmen dieser Arbeit wurde diese In vivo-Situation durch das prozentuale 

Ersetzen des Gel-Anteils im GK-Modell durch SRP in vitro simuliert. Verglichen mit 

den Ergebnissen aus den In vivo-Studien wurden Übereinstimmungen mit dem GK-

Modell erreicht. Einen weiteren Einfluss auf die intravitreale Wirkstoffverteilung 

besitzt die Augenbewegung, dessen Bedeutung in Ex vivo-Versuchen und 

mathematischen Modellen untersucht wurde. Eine erhebliche Beeinflussung auf 
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Konvektionsprozesse im GK-Raum und damit auf die Wirkstoffverteilung durch die 

sakkadischen Augenbewegungen wurde von Repetto et al. mit einem humanen 

Augenmodell, das zur Simulation der Bewegung auf einen Schrittmotor befestigt war, 

experimentell ermittelt [84]. Stay et al. und Stocchino et al. entwickelten 

mathematische Modelle bei denen die konvektiven und Diffusionsprozesse 

numerisch simuliert werden können [77, 92]. Deren Ergebnisse bestätigen die 

Erkenntnisse aus der Ex vivo-Studie von Repetto [84]. Mit dem Eye Movement 

System wurden erstmals die vier Hauptgruppen der Augenbewegungen auf ein 

In vitro-Modell übertragen. Die Geschwindigkeitsmessungen haben gezeigt, dass das 

Modell in der Lage ist, sowohl langsame Folgebewegungen als auch schnelle 

Sakkaden zu simulieren. Die natürliche Augenbewegung folgt keinem bestimmten 

Muster, sodass ein ständiger Wechsel zwischen langsamen und schnellen sowie 

kurzen und längeren Bewegungen vorhanden ist. Mit dem EyeMoS sind bisher nur 

periodische Bewegungen realisierbar. Es kann jeweils nur eine Bewegungsart mit 

einer festen Amplitude simuliert werden. Durch Weiterentwicklung der Software oder 

durch den Einbau weiterer Prozessoren wird es in weiterführenden Arbeiten möglich 

sein, diese Einschränkung zu beheben und das Modell noch näher an die In vivo-

Situation heranzuführen. In der mittleren Halterung des EyeMoS kann das GK-Modell 

integriert werden. Die Kombination beider Modelle ermöglicht die Untersuchung der 

Verteilungsprozesse von Wirkstoffen in einem geeigneten GK-Substitut unter Einfluss 

der simulierten Augenbewegung. Bei der Simulation der PVD nimmt der Einfluss der 

Augenbewegung auf die Verteilungsprozesse mit ansteigendem Anteil der flüssigen 

Phase im GK-Modell zu. Mit der Entwicklung beider Modelle wird eine biorelevante 

Charakterisierung von intravitrealen Darreichungsformen möglich. 
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5 Zusammenfassung 

In der modernen Augenheilkunde werden Injektionen und Implantate in periokulare 

Regionen oder direkt in den Glaskörper injiziert. Bei der Entwicklung neuer 

ophthalmologischer Implantate und Injektionen ist die In vitro-Testung der 

Wirkstofffreigabe und -verteilung von großer Bedeutung. Dabei stellen viele 

Testmethoden die In vivo-Situation nicht ausreichend dar. Einerseits bilden die 

Gewebe des Auges wie beispielsweise die Konjunktiva oder die Sklera Barrieren für 

den Transport des Arzneistoffes zum Wirkort. Andererseits ist der Einfluss der 

Gefäßsysteme von Konjunktiva und Choroidea auf die Verteilung und Elimination des 

Arzneistoffes zu berücksichtigen. 

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden verschiedene Gewebe des Auges 

hinsichtlich ihrer Permeabilitätseigenschaften untersucht. Als Ergebnis wurden die 

Permeabilitätskoeffizienten von Ciprofloxacin, Lidocain, Timolol und Dexamethason 

für die Sklera, Konjunktiva, Kornea, den Retina-Choroidea-Komplex sowie für 

Kombinationen der aufgezählten Gewebe des Schweineauges erhalten. Als weitere 

Tiermodelle finden Gewebe von Rinder- und vor allem Kaninchenaugen in der 

ophthalmologischen Forschung Anwendung. Aus diesem Grund wurden die 

Permeabilitätsstudien um die Membranen dieser zwei Spezies erweitert. Der 

Interspezies-Vergleich zeigte sehr große Unterschiede in den Permeabilitäten der 

Wirkstoffe durch die Gewebe auf, sodass die direkte Übertragbarkeit von 

Ergebnissen zwischen den Tieren und auf den Menschen nicht gewährleistet ist. 

Um die Barriere-Eigenschaften der Augengewebe in ein In vitro-Modell zu integrieren 

wurden synthetische Membranen, die mit den Permeabilitätseigenschaften der 

Gewebe des Schweineauges übereinstimmen, identifiziert. Diese Membranen 

wurden zur Simulation der natürlichen Gewebe des Auges in den Mittelteil der neu 

entwickelten Zwei-Kanal-Durchflusszelle eingespannt. Die Zwei-Kanal-

Durchflusszelle besteht aus drei Teilen, wobei die zwei äußeren Akzeptor-

Kompartimente je einen Flusskanal, der mit Ringer-Puffer perfundiert wird, enthalten. 

Durch Etablierung physiologischer Flussraten entlang der korrespondierenden 

Membranen wurde der konjunktivale und choroidale Blutfluss und somit die 

Permeabilitäten der Gewebe als auch der Einfluss der Blutgefäße zusammen in 

einem In vitro-Modell berücksichtigt. Um den Einfluss der Strömungsgeschwindigkeit 

in den Flusskanälen und des osmotischen Verhältnis zwischen Probe und 
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Perfusionsmedium auf die Wirkstoffverteilung im System zu untersuchen, wurde 

eines der zwei Akzeptor-Kompartimente durch eine für Puffer und Wirkstoff 

undurchlässige Scheibe dicht verschlossen, sodass der Stofftransport nur in eine 

Richtung sattfinden konnte. Die Ergebnisse zeigten einen bedeutenden Einfluss 

dieser beiden Parameter auf die Wirkstoffverteilung. Bei Zuschaltung des zweiten 

perfundierten Akzeptor-Kompartiments der Zwei-Kanal-Durchflusszelle treten 

zwischen den Kompartimenten vermutlich Kräfte wie zum Beispiel Querströmungen 

und hydrostatische Druckgefälle auf. Basierend auf den erhaltenen 

Verteilungskurven der Wirkstoffe in der Zwei-Kanal-Durchflusszelle kann reine 

konzentrationsgesteuerte Diffusion durch die Membranen als alleiniger 

Transportmechanismus ausgeschlossen werden. Die beschriebenen Effekte müssen 

vor der Etablierung der Zwei-Kanal-Durchflusszelle als biorelevante In vitro-Methode 

für die Charakterisierung von periokularen Injektionen und Implantaten in weiteren 

Arbeiten durch Änderungen des Modelldesigns behoben werden. Neben den 

peripheren Geweben des Auges dient der Glaskörper als Applikationsort für 

Injektionen makromolekularer Arzneistoffe und Implantate, die den inkorporierten 

Arzneistoff über einen längeren Zeitraum freigeben. Die intravitreale Freisetzung und 

Verteilung des Wirkstoffes ist für den therapeutischen Effekt von entscheidender 

Bedeutung. Um diese Prozesse in vitro zu charakterisieren wurde das Glaskörper-

Modell entwickelt. Die Form und das Volumen des kugelförmigen Glaskorpus sind an 

die Geometrie des menschlichen Glaskörpers angepasst. Als Substitut für den 

natürlichen Glaskörper wurde ein Polyacrylamid-Gel modifiziert, sodass dieses in 

ausgewählten physiko-chemischen Eigenschaften dem natürlichen Glaskörper 

entspricht. Nach der Applikation des Wirkstoffes direkt in den Glaskörper muss dieser 

durch passive oder aktive Transportprozesse an den Wirkort im hinteren 

Augenabschnitt gelangen. Dabei wird die Wirkstoffverteilung im Glaskörper durch die 

Augenbewegung maßgeblich beeinflusst. Die Simulation verschiedener 

Augenbewegungen wurde mit der Entwicklung des Eye Movement Systems in ein 

In vitro-Modell umgesetzt. Das System ist in der Lage Geschwindigkeiten und 

Amplituden von langsamen bis schnellen Folgebewegungen, Sakkaden und 

Mikrosakkaden des Auges nachzuahmen. In die zentrale Halterung des Eye 

Movement Systems kann das Glaskörper-Modell integriert werden. Die Kombination 

aus Eye Movement System und Glaskörper-Modell bietet die Möglichkeit den 

Einfluss der verschiedenen Augenbewegungen auf das Freisetzungs- und 
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Verteilungsverhalten von intravitrealen Injektionen und Implantaten zu untersuchen. 

Nach erfolgreicher Inbetriebnahme der beiden Systeme wurden Verteilungsstudien 

mit Modellarzneistoffen verschiedener Molekularmassen durchgeführt. Die 

Ergebnisse der Studien zeigten, dass das Molekulargewicht im vollständig mit Gel 

gefüllten Glaskörper-Modell Einfluss auf die Geschwindigkeit der vermuteten 

Umverteilungsprozesse im Glaskörper-Substitut hat. Mit zunehmendem Anteil der 

flüssigen Phase im Glaskörper-Modell unterschieden sich die erhaltenen 

Verteilungen zwischen den Versuchen mit und ohne Bewegung deutlich. Bei der 

Simulation der hinteren Glaskörperablösung besitzt die Bewegung des Modells einen 

essentiellen Effekt auf die Konvektions- und Umverteilungsprozesse im Glaskörper-

Modell. Durch das Ersetzen prozentualer Anteile des Gels durch Ringer-Puffer 

konnten Bedingungen der hinteren Glaskörperablösung simuliert werden. Die 

Simulation des Alterungsprozesses bewirkte eine Zunahme der Konvektion im 

Glaskörper-Modell. Als Folge resultierte eine deutlich schnellere Umverteilung der 

injizierten Modellarzneistoffe. Die hintere Glaskörperablösung besitzt demzufolge 

einen großen Einfluss auf die Verteilung und darf in In vivo- und In vitro-Studien nicht 

vernachlässigt werden. Mit der Zwei-Kanal-Durchflusszelle und der Kombination aus 

Eye Movement System und Glaskörper-Modell sind Konzepte für die 

Charakterisierung von periokularen und intravitrealen Arzneiformen entwickelt 

worden. In den Modellen wurde besonderer Wert auf die Anlehnung an die In vivo-

Situation gelegt. Durch die Berücksichtigung der okularen Blutflüsse, die Simulation 

der Permeabilitätseigenschaften bestimmter Gewebe des Auges durch 

entsprechende synthetische Membranen, die Etablierung verschiedener Arten der 

Augenbewegung und der Simulation des Glaskörpers durch das Polyacrylamid-Gel 

wurden biorelevante Voraussetzungen geschaffen, die bisher in keinen anderen 

In vitro- Modellen zu finden sind. Vor der Etablierung der Zwei-Kammer-

Durchflusszelle sind weitere Maßnahmen zur Unterbindung der physikalischen 

Störfaktoren nötig. Der theoretische Ansatz der Zwei-Kammer-Durchflusszelle konnte 

noch nicht in die Praxis umgesetzt werden. Unter Verwendung des Eye Movement 

Systems und des Glaskörper-Modells wird eine kostengünstige, einfache und 

schnelle Charakterisierung neuartiger intravitrealer Injektionen und Implantate unter 

In vitro- Bedingungen möglich. Die methodische Etablierung des Eye Movement 

Systems ist erfolgt. Durch weitere Modifikationen kann das System in Zukunft noch 

näher an die In vivo-Situation herangeführt werden. 
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7.3 Geräteverzeichnis 

Gerät Hersteller / Vertreiber 

Analysenwaage AX 623 Sartorius AG, Göttingen 

Halbmikro-Osmometer K-7400 Knauer GmbH, Berlin 

HPLC-Anlage Shimadzu CBM 20 A mit 
Entgaser, Pumpe, Autosampler, 
Säulenofen und UV-Diodenarray-
Detektor 

Shimadzu Deutschland GmbH, Duisburg 

HPLC-Anlage Agilent 1100 Serie mit 
Entgaser, Pumpe, Autosampler, 
Säulenofen und UV-Diodenarray-
Detektor 

Agilent Technologies Deutschland 
GmbH, Böblingen 

HPLC-Säule Phenomenex® Gemini C6 
Phenyl 50∙4,6 mm 

Phenomenex® Inc., Aschaffenburg 

HPLC-Säule Phenomenex® Luna3u C18 
100A 150∙4,6 mm 

Phenomenex® Inc., Aschaffenburg 

Magnetrührer IKA® RCT basic safety 
control MR 3001 

IKA®-Werke GmbH & Co. KG Staufen 

Magnetrührer CIMAREC i™ Telesystem 
mit Rühr-Badthermostat 

Thermo Fisher Scientific Inc., 
ThermoElectron LED GmbH, 
Langenselbold 

Oszilloskop Tektronix TDS 2002 Tektronix Inc., Beaverton, USA 

pH Messgerät Mettler Toledo FiveEasy Mettler-Toledo GmbH, Gießen 

Mikroliter-Pipetten Eppendorf Research Eppendorf AG, Hamburg 

Präzisionswaage Acculab ATILON Sartorius AG, Göttingen 

Schlauchpumpe Ismatec IPC-N 
Ismatec-Laboratoriumstechnik GmbH, 
Wertheim 

Schüttler IKA® MS 3 digital IKA®-Werke GmbH & Co. KG Staufen 

UV-Gerät Cary 50 Scan Varian, Inc., Palo Alto (USA) 

Ussing-Kammer-System mit 
Multichannel Voltage-Current Clamp 
VCC MC6 

Physiologic Instruments, San Diego, 
USA 

Varioskan Flash Multimode Reader  
Thermo Fisher Scientific, Waltham, 
Massachusetts, USA 
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7.4 Chemikalien- und Materialen-Verzeichnis 

Bezeichnung 
Hersteller / 
Vertreiber 

Artikel-Nr. Charge 

Aceton 

Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

- - 

Agar 
Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

05038-500G BCBD8661V 

Agarose 
Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

19539 100M0431V 

Ammoniumperoxodisulfat 
Carl Roth 
GmbH & Co. 
KG, Karlsruhe 

9592.2 021165763 

Di-Natriumhydrogen-dihydrat 
Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

30412,500G SZA2860V 

Calciumchlorid-dihydrat 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A0775,1000 04003323 

Celluloseacetat-Membranfilter 
0,2 µm Porendurchmesser 

Sartorius 
Stedium 
Biotech 
GmbH, 
Göttingen 

11107-25-N 0513111071200423 

Cellulosenitrat-Membranfilter 
0,2 µm Porendurchmesser 

Whatman 
Ltd., 
Maidstone, 
UK 

7182-002 G2422137 

Cellulosenitrat-Membranfilter 
0,45 µm Porendurchmesser 

Sartorius 
Stedium 
Biotech 
GmbH, 
Göttingen 

11306-25-N 0911113061102483 

Cellulosenitrat-Membranfilter 
0,8 µm Porendurchmesser 

Sartorius 
Stedium 
Biotech 
GmbH, 
Göttingen 

11304-25-N 0413113041300833 

Cellulosenitrat-Membranfilter 
1,2 µm Porendurchmesser 

Sartorius 
Stedium 
Biotech 
GmbH, 
Göttingen 

11303-25-N 1112113031202133 

Cellulosenitrat-Membranfilter 
3 µm Porendurchmesser 

Whatman 
Ltd., 
Maidstone, 
UK 

7293002 61480346 
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Bezeichnung 
Hersteller / 
Vertreiber 

Artikel-Nr. Charge 

Ciprofloxacin-Hydrochlorid 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A4556,0001 0L000272 

Dexamethason, reinst Ph. 
Eur. 

Sigma-
Aldrich, 
Steinheim  

D1756-1G BCRF2909V 

Fluorescein-isothiocyanat-
Dextran MW 4 kDa 

Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

FD4S-
100MG 

BCBF8074V 

Fluorescein-isothiocyanat-
Dextran MW 20 kDa 

Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

FD20S-
100MG 

BCBG9881V 

Ethanol 99% 

Fluka 
Feinchemie 
GmbH, Neu-
Ulm 

41322 - 

Fluorescein-isothiocyanat-
Dextran MW 40 kDa 

Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

FD40S-
100MG 

SLBB0366V 

Fluorescein-Natrium 
Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

46900 456103/1 

Glukose, wasserfrei 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A3594,1000 0B005696 

Isopropanol 
Merck KGaA, 
Darmstadt 

1.01040.250
0 

K42494740129 

Kaliumchlorid 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A3582,1000 0J002428 

Lidocain-Hydrochlorid, reinst 
Ph. Eur. 

AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A2870,0025 9K007759 

Magnesiumchlorid 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A1447,1000 0Y001143 

Miniadapter 
VWR 
International 
Deutschland 

229-0505 - 

Natriumchlorid 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A4601,1000 0P007114 

Natrium-dihydrogenphoshat-
monohydrat 

AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A1047,0500 0J008720 

Natriumhydrogencarbonat 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt  

A1353,1000 0H004844 
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Bezeichnung 
Hersteller / 
Vertreiber 

Artikel-Nr. Charge 

Natriumhydroxid 
AppliChem 
GmbH, 
Darmstadt 

A0991,5000 8T006494 

Nylon-Membranfilter  
0,45 µm Porendurchmesser 

Sartorius 
Stedium 
Biotech 
GmbH, 
Göttingen 

25006-25-N 1012250061240733 

Polycarbonat-Membranfilter 1 
µm Porendurchmesser 

Whatman 
Ltd., 
Maidstone, 
UK 

110610 81998 

Polycarbonat-Membranfilter 2 
µm Porendurchmesser 

Whatman 
Ltd., 
Maidstone, 
UK 

110611 96303 

Polycarbonat-Membranfilter 3 
µm Porendurchmesser 

Whatman 
Ltd., 
Maidstone, 
UK 

110612 127219 

Polyethersulfon-Membranfilter 
0,45 µm Porendurchmesser 

Sartorius 
Stedium 
Biotech 
GmbH, 
Göttingen 

15406-25-N 1012250061240723 

Polytetrafluorethylen-
Membranfilter 5,0 µm 
Porendurchmesser 

Sartorius 
Stedium 
Biotech 
GmbH, 
Göttingen 

11842-25-N 06121184212023100 

Rotiphorese® Gel 30 
Carl Roth 
GmbH & Co. 
KG, Karlsruhe 

30292 461179011 

Salpetersäure 
Carl Roth 
GmbH & Co. 
KG, Karlsruhe 

HN50.2 1108040 

Salzsäure 

 
Carl Roth 
GmbH & Co. 
KG, Karlsruhe 
 

HN53.2 4107042 

Tetramethlyethylendiamin 
Carl Roth 
GmbH & Co. 
KG, Karlsruhe 

23671 221166533 

Timololmaleat, reinst Ph. Eur. 
Sigma-
Aldrich, 
Steinheim 

T6394-
250MG 

SLBC3834V 
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Bezeichnung 
Hersteller / 
Vertreiber 

Artikel-Nr. Charge 

Tygon® R360; 0,89 ID 
VWR 
International 
Deutschland 

224-2240 751196 

Tygon® R360; 1,85 ID 
VWR 
International 
Deutschland 

224-2278 886392 

Tygon® R360; 2,54 ID 
VWR 
International 
Deutschland 

ISMCSC004
7 

700277 
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